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Total  Analysis  Systems  (μTAS),  we  have  realized  microfluidic  devices,  namely,  magnetic 
micropumps, microfluidic  fuel  cells  and membrane‐based  protein  preconcentrators,  all  having 
high  application  potential  in  future.  The  choice  of  rapid  prototyping  microfabrication 
technologies  and  the  selection of  affordable materials  are  important  aspects, when  thinking of 
commercialization.  Thus,  we  have  employed  powder  blasting,  polymer molding  and  assembly 
technologies during devices fabrication throughout the thesis.   
The  first  type of microfluidic device  that we present  is a poly(methyl methacrylate)  (PMMA) 
ball‐valve micropump with two different designs of the electromagnetic actuator, as optimized by 





that  is  assembled  with  a  PDMS  sheet,  which  comprises  two  valving membranes  and  a  central 
actuation membrane, having each an integrated permanent magnet that is peristaltically actuated 





structures  that  can  be  realized  in  a  microfluidic  format,  have  high  potential  for  applications. 
Therefore, microfluidic direct methanol fuel cells with embedded ion‐permselective medium are 
studied  and  such  type  of  fuel  cell  is  realized by  integrating  a narrow Nafion  strip  in  a molded 
elastomeric  structure.  A  mechanical  clamping  assembly  technology  enables  leakage‐free 
operation and stable performance. The characterization reveals  its output power density, using 
H2O2‐based oxidant, is among the high‐performance direct methanol fuel cells in microscale. 
Re‐using  the  technology  of  the  fuel  cell  chip,  with  its  particular  ion‐permselective  Nafion 
membrane and assembly method, we also have developed a protein preconcentrator with high 
















laboratoire  sur  puce  ou  micro‐Total  Analysis‐Systems  (μTAS),  nous  avons  réalisé  dispositifs 
microfluidiques ayant  de  large  applications  dans  le  futur : des micropompes magnétiques,  des 
piles à combustible direct et des pré‐concentrateurs membranaires de protéines. De point de vue 




Le  premier  type  de  dispositif  microfluidique  que  nous  présentons  est  une  micropompe 
magnétique  en  polyméthacrylate  de méthyle  (PMMA)  et  utilise  des  billes  comme  valves.  Deux 
conceptions différentes de  l'actionneur électromagnétique ont été étudiées et optimisées par  la 
méthode des  éléments  finis.  Pour les deux cas, une membrane  flexible  en polydiméthylsiloxane 
(PDMS),  collée  au  PMMA,  contenant  un  aimant  permanant  est  utilisée  pour  obtenir  un  large 
déplacement  de  la  membrane  pendant  l’opération  de  pompage  ce  qui  permet  d’améliorer  les 




un  aimant  permanant.  Un  système  tournant  contenant  un  ensemble  d’aimants  en  forme  d’arc 
permet  d’actionner  ces  valves  de  manière  indépendante  selon  mouvement  péristaltique.  Un 
modèle de circuit pour prévoir et décrire le comportement du flux d'écoulement en fonction de la 
fréquence du  signal d’actuation a été développé. Pour  la  fabrication de ces micropompes, nous 
avons utilisé la technique d’usinage par sablage et le moulage de PDMS.   
Les  piles  à  combustible  avec  des  sites  de  réactions  chimiques  et  des  électrodes  structurées 
pouvant être réalisées au format microfluidique possèdent un large potentiel d’applications. Par 
conséquent,  nous  proposons  des  piles  microfluidiques  au  méthanol  direct  incorporant  une 
membrane échangeuse d'ions en Nafion. Ce type de pile à combustible est réalisé en assemblant 
une  fine  couche  en  Nafion  dans  une  structure  moulée  en  élastomère.  Leur  assemblage  par 
serrage mécanique permet de garantir leur fonctionnement sans fuites et une meilleure stabilité 






d'ions  en  Nafion  et  la  méthode  d'assemblage  ont  été  réutilisés  pour  fabriquer  un 
pré‐concentrateur  de  protéines  avec  des  performances  d'épuration  élevées.  Notre  dispositif 
permet  une  pré‐concentration  des  biomolécules  chargés  négativement  dans  le  compartiment 
anodique du coté de la membrane en Nafion en seulement quelques minutes avec un facteur de 
pré‐concentration  très  élevé.  En  plus,  un modèle  complexe  par  éléments  finis  de  la  structure 
microfluidique  est  proposé  afin  d'étudier  et  de  comprendre  la  physique  de  l'effet  de 
pré‐concentration. 
    Enfin,  nous  concluons  la  thèse  avec  une  vue  d’ensemble  sur  les  développements  futurs  se 
basant  sur  ce  travail  de  thèse  et  sur  les  technologies  pour  l'intégration  de  ces  dispositifs 
microfluidiques. 
 





































































































































































































































An  important milestone of modern and  commercial microtechnology  is definitely 1971. This 
year, the first commercial microprocessor in silicon (Si) was produced by Intel Corporation (4004 
Microprocessor,  Intel  Corporation).  Inspired by  the  success  in  the  industry of microelectronics, 
numerous activities  in  this  field have been  focused on silicon  integrated circuit manufacturing, 
leading  to  the high number of  actual  available products,  like processors, memories,  cell  phone 
components  and many others. With  time,  these  technologies provided  the basis  for microscale 
systems and devices in silicon as well as in other types of materials, like glass, plastics, polymers 
etc.  Since  the  1990’s,  representative  mass  market  Microelectromechanical  Systems  (MEMS) 
products have emerged, such as digital optical devices1 (Fig. 1‐1a), physical parameters sensing 
like  acceleration2  (shown  in  Fig.  1‐1b),  pressure  sensors,  inkjet  printer  nozzles  and 
microactuators.       
 
 
Figure  1­1:  (a)  Scanning  electron  microscopy  (SEM)  image  of  a  free­rotating  switch  mirror1and  (b)  world’s 
thinnest MEMS accelerometer from STMicroelectronics2. 
 
Subsequently,  these  market  breakthroughs  have  induced  the  development  of  chemical, 
biosensing,  diagnosis  and  biomedical  microsystems,  resulting  in  the  end  fully  integrated, 
automated, miniaturized platforms equipped with user‐friendly  interface. As  these applications 




widespread,  many  inter‐disciplinary  research  groups  from  various  domains  of  science  and 






involves  time‐consuming  and  repetitive manipulation  tasks.  A  LOC  is  not  simply  a  network  of 
microfluidic channels but it is an integrated microfluidic platform to incorporate different phases 
of  sample preparation,  processing,  preconcentration,  separation  and  detection.  It  also  includes 
other functions depending on the application, such as pumps, valves, sensors, electronics, optical 
modules,  miniaturized  power  sources,  etc.  Therefore,  a  LOC  can  be  considered  as  a  complex 
microsystem with mechanical, electronic, fluid functions, etc. Fig. 1‐2a is the block diagram of a 







Certain  types  of  LOC  systems  have  been  commercially  realized:  for  example,  on‐chip 
electrophoresis  on  cell  analysis  devices.  A  good  example  is  the  Agilent’s  2100  Bioanalyzer 
together  with  its  cell  assays  extension  (see  Fig.  1‐3a)5.  STMicroelectronics  (a  manufacture 
General  introduction 
3 
specialized  in  traditional  Si  chips  for  IC)  and  Mobidiag®  developed  a  new  LOC  application  for 
DNA‐based detection of sepsis‐causing bacteria (see Fig. 1‐3b)6. Providing faster and more reliable 
results  than  obtainable  in  conventional  laboratory  systems,  a  miniaturized  compact  analysis 



















and  components  are widely  studied,  always  aiming  compact  volume  implantation,  low  power 
consumption,  precise  dispensing,  as  well  as  high  efficiency.  Thus,  integration  of  efficient 
micropumps is extremely crucial for further developments in the μTAS field9, 10. However, since 
power consumption and operation voltage have always been  issues, extensive attention should 





with  fluid  delivery  and  removal,  reaction  sites  and  electrode  structures  all  confined  to 
microfluidic format appears to be easily integratable into a μTAS11. In the field of protein analysis, 
improvement  in  speed  of  analysis,  and  reduction  in  sample  loss,  can  be  achieved when many 
sample preparation steps can be integrated with the analysis at the chip level12. Preconcentration 
before  analysis  is  a  crucial  step  in  the  development  of multifunctional  integrated microfluidic 
devices, for the forthcoming reasons: first, detection of trace or lowabundance species is enabled; 
second, because the micrometer dimensions of the fluidic channels lead to less sensitive optical 
detection  than  that  obtainable  in  microscopic  scale  fluidic  devices,  preconcentration  not  only 




components,  like  magnetic  micropumps,  microfluidic  fuel  cells  and  membrane‐based  protein 
preconcentrators  which  are  important  devices  for  the  reasons  described  above;  second,  the 
promotion  of  rapid  prototyping  technologies  in  μTAS,  having  in  mind  that  low‐cost  and 
disposable devices are the trend of the LOC market.   
In Chapter 2, the theoretical background of microfluidics, magnetism as well as ion transport in 
microscale  devices,  on  which  the  thesis  is  based,  are  presented.  Following,  in  Chapter  3,  the 
state‐of‐the‐art  in  the  area  of  magnetic  micropumps,  microfluidic  fuel  cells,  membrane‐based 
protein preconcentrators and  techniques of rapid prototyping are reviewed. Rapid prototyping 
technologies  used  in  this  thesis  work  are  explained  in  detail  in  Chapter  4,  in  which,  powder 
blasting,  polymer  molding  and  assembly  technology  will  be  discussed.  In  Chapter  5,  plastic 
ball‐valve  micropumps  with  two  differently  shaped  magnetic  actuators  are  described,  while 
another  type  of  magnetic  micropump  with  active  valves  actuated  by  a  rotating  magnetic 
assembly  is presented in Chapter 6. Next, as a miniaturized power source, a microfluidic direct 
methanol fuel cell with embedded Nafion strip is studied in Chapter 7. In Chapter 8, based on the 
same  ion‐selective  Nafion  material  and  integration  method,  a  protein  preconcentrator  with 
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Abstract:    In  this  chapter,  we  provide  the  theoretical  background  for  our  work  on  magnetic 
micropumps, direct methanol  fuel cells  in the microfluidic  format and protein preconcentrators. 




and  miniaturized  magnetic  actuators  of  our  magnetic  micropumps.  Finally,  we  present  the 
theoretical background related to the nanoporous membrane, which is behaving as ion conductor 
for protons in our fuel cell application and as ion‐permselective medium for electrolyte ions in our 






Theoretical  microfluidics  deals  with  the  flow  of  fluids  and  of  suspensions  in 
submillimeter‐sized  systems  mediated  by  external  forces.  Though  hydrodynamics  is  an  old 
discipline  that has been well studied, microfluidic  technology benefits  from a better theoretical 
insight  of  the  fluidic  phenomena  occurring  in  LOC  systems.  Physics  of  microfluidics  is  quite 
complex,  involving  elements  of  classical  physics  and  chemistry,  fluid mechanics,  electrostatics, 
thermodynamics, statistical mechanics, elasticity, polymer physics, etc.1,2. Notably, the microscale 





When  analyzing  the  physical  properties  of  microsystems,  it  is  instructive  to  introduce  the 
concept  of  scaling  law  at  the  first  beginning.  A  scaling  law  expresses  the  variation  of  physical 















Steady  flow  refers  to  the condition where  the  fluid properties at a point  in  the system do not 
change over time. Otherwise, flow is called unsteady. It indicates that there is no time dependent 





                                                μ
ρUD
forceviscous
forceinertialRe ==                                                     (2‐2) 
with U  the mean velocity of  the  fluid  (m/s), ρ the density of  fluid  (kg/m3), D  the  characteristic 
Background and Theoretical Aspects 
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smaller  than 1.0.  In  this Reynolds number  regime,  flow  is  completely  laminar  and no  turbulence 




The  hydraulic  diameter,  which  is  a  commonly  used  term when  handling  flow  in  noncircular 
tubes and channels, is defined as follows: 













An  incompressible  flow  is  a  fluid  flow,  in which  the  divergence  of  velocity  is  zero 0=⋅∇ u .  A 
common criterion to distinguish whether a fluid is incompressible or not is to calculate the Mach 
number M, which is the ratio of the flow velocity to the speed of sound: 




uM ==                                                   (2‐4) 





of  water  at  ambient  pressure  and  at  room  temperature.  For  a  given  column  height  H,  the 
hydrostatic pressure pΔ is written as follows: 
                                                                Hgp OH ⋅⋅= 2ρΔ                                                     (2‐5) 
with  310
2







The aqueous solutions are conductive due  to  the ubiquitous presence of dissolved  ions  (e.g., 
from  dissolved  salts,  ionic  groups  on  surfaces,  or  dissociated  water  molecules),  thus  the 
solid‐liquid interfaces tend to develop surface charge, and the latter attracts oppositely charged 
counterions  in  the  liquid  but  repels  co‐ions  which  are  similarly  charged.  The  resulting  ionic 





of  vortex  are  often  limited  to  free  (irrotational)  vortices  and  forced  (rotational)  vortices  as 
distinction. For instance, considering a free vortex, the fluid near the center of the vortex circulates 
faster  than the  fluid  far  from the center. At  the same time,  the  inner streamlines have a shorter 
distance to travel to complete a ring. The tangential velocity is expressed as follows:   




θ =                                                               (2‐6) 







as  constant.  In other words,  the  incoming mass  equals  the outgoing mass. The equation can be 
described in terms of the fluid velocityu in vector format:   
                                                              0)( =⋅∇+∂
∂ uρρ
t
                                                    (2‐7) 
If the fluid density ρ is constant, the equation will be rewritten as: 
                                                                    0=⋅∇ u                                                           (2‐8) 














∂ τρ uuu )(                                       (2‐9) 




The  third  governing  equation  to  be  established  is  the  heat‐transfer  equation  of  the  fluid 
relating  the  rate  of  change  of  the  energy  density  to  the  energy  density  flux.  The  equation  is 
expressed as: 
                                                    EWQ Δ=−                                                             (2‐10) 
where Q the heat added to the fluidic system, W the work done by the system and EΔ the energy 
change. Distinction should be applied on the parameter E, which, for example, can be written as: 






Hagen–Poiseuille  equation  is  a  law  that  gives  the  pressure  drop  over  a  fluid  column  flowing 
through a long cylindrical pipe. This also describes the friction losses in the pipe. The assumptions 
of  the  equation are  that  the  flow  is  constantly  viscous,  incompressible  and  through a pipe with 
hydraulic  diameter  DH  which  is  significantly  smaller  than  its  length.  The  volumetric  flow  rate 
through a pipe or duct of length xΔ is expressed as follows:   





H ΔμΔπ )(−==                                     (2‐12) 
Thus, the variation of pressure through the pipe is written as: 
                                                          4
HD
xQ128p π






The Navier­Stokes (N­S) equation  is derived from the conservation equations  for a  fluid and  it 
can  evidently  be  used  when  describing  the  incompressible  fluid  flow  ( 0=⋅∇ u )  through  an 
arbitrary control volume. The vector form of the equation is written as follows:   




The  Navier‐Stokes  equation  is  restricted  to  describing  the  flow  in  a  free  medium  and  not 
applicable to a porous system, like a nanoporous ion‐selective membrane. Here, in order to explore 
the fluid behavior in the membrane of both fuel cells (Chapter 7) and preconcentrators (Chapter 
8),  we  introduce  the  Navier‐Stokes‐Brinkman  system  interrelating  the  velocity u ,  pressure 
gradient p∇ ,  external  body  force  f,  as  well  as  parameters  involved  in  the  porous medium.  The 
Brinkman equation is written as 5, 6: 
















                                              (2‐15)                      






















∂−= μ                                                                 (2‐16) 
Suppose the pressure gradient for flow driving is constant k,  thus, kxpp 0 −= . Then, the equation 
will be simplified as follows:   









μμ                                                 (2‐17) 
By  applying  the  boundary  condition  (u=0  at  y=h,  ­h),  the  unknown  factor  of  C,  D  becomes  0 
and μ2
kh2 , respectively. Hence the velocity profile can be expressed as: 
                                                          μ2
yhku
22 )( −=                                                                 (2‐18) 




The  type  of  the  driven  flow  discussed  in  this  section  is  induced  by  physical  force  from 
mechanically deformed walls made of soft materials. This strategy is really practical when the walls 
of microfluidic  channels  or  chambers  are  sufficiently  compliant,  so  that  significant  deformation 
can  be  achieved with moderate  force.  Since  soft  polymeric materials  having  an  elastic modulus 
several  orders  less  than  traditional  hard materials  like  silicon  or  glass,  they  are widely  used  for 
applications like pumping, valving, etc.   
The  governing  principle  of  such  fluid‐structure  interaction  comprises  the  following  elements: 
driving actuation, deformable membrane and the coupling hydrodynamics8.   









                                            (2‐19) 








4 ρ                                                 (2‐20) 




By  solving  the  set  of  equations  (Eqs.  2‐19  and  2‐20),  the membrane  displacement  and  fluid 
velocity  or  flow  rate  can  be  obtained.  For membrane  displacement,  as  revealed  in  Fig.  2‐2b,  the 








pressure.  Therefore,  it  is  reasonable  to  make  an  analogy  of  this  effect  with  the  behavior  of 










A viscous  fluid passing  through a channel gives rise  to a pressure drop at certain channel. By 
assuming that all the fluid in the channel is  incompressible and newtonian, the Hagen‐Poiseuille 
law (Eq. 2‐13) will  govern  the  relation between  the pressure drop and  fluid  flow. Thus, a  fluidic 
resistance for a channel (length l, hydraulic diameter DH) is defined as:   
                                                              4
HD
l128R π
μ=                                                               (2‐21) 
The fluid inertial effect can be modeled simply by fluidic inductance, by taking into account the 

















Ftp ρ==)(                                                     (2‐23) 
Combining Eq. 2‐22 and Eq. 2‐23, the fluidic inductance is written as:   
                                                                 
S
lL ρ=                                                             (2‐24) 
Generally,  the  pipe  or  a  channel  can  be modeled  as  the  combination  of  fluidic  resistance  and 




Δ=                                                             (2‐25) 




























Chapter  5)  can  be  modeled  as  a  RLC  equivalent  circuit  (see  Fig.  2‐3)11,  12.    The  current  I  and 
voltage U  represent the  flow rate Q and backpressure P,  respectively. The  liquid  in the channel 
induces  both  a  resistive  (R)  and  an  inertial  (L)  effect.  The  membrane  plays  the  role  of  a 
capacitance (C), and its inertial effect can be neglected in comparison with  the fluid inertia. For 
simplification of the model, we are assuming that the valves are  ideal diodes. Using the defined 

























1LjRZ −+=                                                     (2‐27) 
and the corresponding resonance frequency is: 




1f tho π=,                                                       (2‐28) 
In this thesis, a sinusoidal wave ( f2πω = ) tPtP s ωsin)( = is always used as actuation signal. For 
simplicity, we used the flow rate Q0 at the resonant frequency obtained from experimental results, 
and we can deduce the average frequency‐dependent flow rate: 














ω)(                                             (2‐29) 
This equation will be applied for modeling the ball‐valve micropump in Chapter 5.   
It  is  obvious  that  utilizing  an  equivalent  electrical  circuit  model  considerably  reduces  the 
complexity; nevertheless, if the converted circuit become more complex (for example, the valve is 










body force Eelρ in the Navier–Stokes equation, with elρ the charge density (C/m3): 




∂ 2)( μρ                               (2‐30) 













                                                            (2‐31) 
withφ the electrical potential,  0ε vacuum permittivity,  rε the relative dielectric constant.   
 
Electrophoresis 






The velocity of  the  ions  eiv depends on the strength of  the electrical  field and  the mobilities of 
the  ions, which  can be obtained by assuming  the electrophoretic  force be balanced by  frictional 
drag  force.  If  the  molecule  structure  is  treated  as  a  simple  sphere  with  radius  r  and  charge  Q 
immersed in electrolyte having viscosity μ, the mobility is: 





ei πμμ 6==                                                         (2‐32) 




Electro‐osmosis  flow  (EOF)  is  a  non‐equilibrium  effect3,  where  a  liquid  is  brought  to move 
relative  to  a  charged  surface  by  an  applied  external  potential  gradient φ∇ .  Generally  speaking, 
electroosmosis  phenomena  are  divided  into  two  categories:  (i)  the  traditional  one  with  fixed 
charge density along the fluidic channel walls (see Fig. 2‐5); (ii)  induced‐charge electroosmosis 
(ICEO),  in which  fluid  flow  is  driven by  electrical  field  acting on  space  charges  induced near  a 
polarized surface.   
First, the Debye length λD is expressed as3:     
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RTεεκλ                                       (2‐33) 
where F  Faraday  constant, R  gas  constant, T  the  temperature,  zi the  valance  of  the  ith  ion,  ci  the 
electrolyte molar  concentration  of  the  ith  ion.  The  zeta  potentialζ caused  by  the  charged Debye 
layer is written as: 
                                                                κεεζ r
q
0




Figure 2­5: The velocity profile u and  the negative Debye­layer  charge density profile  in an  ideal EOF  inside a 
cylindrical channel with positively charged walls 3. 
 
The external electrical field is applied in the negative x direction: xeE E−= . In absence of an 
external pressure difference and gravity, one can rewrite the Eq. 2‐30 and Eq. 2‐31 into the 
following form, by assuming the steady‐state condition:   
                                            [ ]Ezzu eqzrxeoz )()(0 202 φεεμ ∂+∂=                                         (2‐35) 
where eqφ the electrical potential due to the Debye layer charged density eqelρ .   
Employing the boundary condition 0v 2
h
x =± )( , one can easily obtain a fluid velocity: 
      [ ]Ezzu eqr0xeo )()( φζμεε −=                                               (2‐36) 
It represents a velocity that exponentially approaches Smoluchowski’s constant slip,   
                                                        Eu r0eo μ
ζεε=                                                               (2‐37) 
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This ideal EOF is valid in the  limit of Dλ <<a. When the Debye length Dλ is comparable with the 
scale  length  a,  it  will  overlap  inside  of  the  channel  which  are  of  nanoscale  size.  With  current 
nanotechnology,  it  is  possible  to  make  such  nanochannels  and  materials  with  nanopores 





give rise  to  the nonlinear phenomena  in  recent  studies. Here we  illustrate perhaps  the simplest 
example of  induced‐charge electroosmosis, as proposed by T.M. Squires et al. 13  (see Fig. 2‐6).  In 
steady state, the induced zeta potentialζ equals to ER, where E the electrical field and R the radius 
of  sphere.  Thus,  an  induced‐charge  electroosmotic  slip  velocity  is  established  as  function  of 
external electrical field:   
                                                      2r0eo E
Ru μ





double  layer has developed  sufficiently  that no  field  lines penetrate  the double  layer.  (c) The  steady­state  ICEO 
flow established around a conducting cylinder 13.   
 
Finally,  by  comparing  and  deriving  these  two  types  of  EOF  analytically,  it  is  clear  that  the 
induced‐charge electroosmosis, which is proportional to the square of the applied electrical field, 
will  definitely  enhance  the  electrokinetic  effects  in  microfluidics.  It  has  been  proven  by  our 





We  provide  both  magnetic  concepts  and  the  theoretical  basis  (as  adapted  mainly  from  the 





Magnetic  properties  are  resulting  from  the  arrangement  of  local  magnetic  moments.  At  the 
atomic  level,  the  magnetic  moments  originate  from  either  the  orbital  motion  of  the  electrons 







In a  ferromagnetic material  (Fig. 2‐7a),  the spins are aligned not only parallel but also  in  the 
identical direction. The orientations of the spins in Fig. 2‐7b are opposite, though they are parallel 
aligned, and this results in the antiferromagnetic properties of the material. In Fig. 2‐7c, the spins 











                                                              )(0 MHB
rrr += μ                                                             (2‐39) 
where 0μ is  the permeability of vacuum.  M
r






                                                                  HM
rr χ=                                                                 (2‐40) 
Therefore, we can rewrite Eq. 2‐39 into the following:   
                                                            HHB r
rrr μμχμ 00 )1( =+=                                                   (2‐41) 
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Ferromagnetic  materials  may  be  classified  according  to  their  basic  magnetic  properties: 






( HB ⋅ maximum value) of some magnetic materials (typical values)2.   
 
For soft magnetic materials, the value of coercive force is very low (for an ideal material, the 
coercive  field  is  equal  zero),  which  means  that  the  material,  when  previously  strongly 
magnetized  by  an  external  magnetic  field  undergoes  complete  demagnetization  when  the 
magnetic  field  is  removed.  On  the  other  hand,  in  hard  magnetic  materials,  after  removal  of 















actuators  and  magnetic  motors.  However,  despite  their  excellent  magnetic  properties,  NdFeB 
magnets are unstable at moderate to high temperatures and are highly susceptible to corrosion in 
environments of high humidity. Protection to chemical corrosion can be achieved by using these 
NdFeB magnets  in  a  plastic‐bonded  form,  however, NdFeB magnets  in  this  form  exhibit weaker 
magnetism than their sintered counterparts. In our work, NdFeB magnets embedded in a polymer 
thin membrane offer a good trade‐off solution.   





















MB μr                                     (2‐42) 
    Generally, the ratio between  M0μ and Bz,0 (the magnetic flux density at the flat surface) for the 
cylindrical magnet (length/diameter ≈ 1) is an approximated value of 0.5 16. In our electromagnetic 







    Soft  iron, due  to  its high magnetic permeability among the soft magnetic materials, has been 
widely used  for magnetic  field amplification and  flux confinement  in plenty of applications  like 
electromagnets, motors, transformers and inductors. In this thesis, soft iron, as a magnetic core, 
plays a significant role in concentrating the magnetic field generated by coil.   
    The  permeability  )(Hμ   of  soft  iron  is  not  a  constant  when  subjected  to  different  external 





























zz ∫=                                                     (2‐43) 
    If  one  knows  the  gradient  of  the  magnetic  flux  density 
dz
dB z   at  a  specific  distance,  one  can 








our  electromagnetic  actuation  system,  because  it  is  a  non‐trivial  task  to  incorporate  a  soft  iron 
structure  into  Eq.  2‐43.  Therefore,  precise  measurements  of  magnetic  forces  are  required  and 
details on this can be found in Chapter 5. Apart from the rough estimation based on the equation 
above,  there  are  some  other  methods  that  can  accelerate  the  design  and  optimization:  (1) 




    A  rotating  magnetic  field  is  a  magnetic  field  which  changes  direction  at  (ideally)  a  constant 




arc‐shaped permanent magnets  could be an effective  strategy  to  substantially  reduce  the power 
consumption and avoid the heating problems.   
    Let  us  first  consider  a  pair  of  parallel magnetized  arc magnets,  which  can  be  self‐assembled 
(angle: 0o<θ<360o, in Fig. 2‐11), and the magnetization normal to the surface is expressed as21:   




θ⋅= rnormal BM                                                     (2‐44) 
with Br the remanence.   
When  the  assembly  rotates,  a magnetic  field with  sine wave  character  is  therefore  produced, 













examine  the  role  of  ion  conductance  in  a  microfluidic  fuel  cell.  A  particularly  complex 




When  ions  are  in  solution,  there  are  three  mechanisms  for  ionic  motion:  Brownian  motion 











∂ φ             (2‐45) 
where φ the  local electrical potential, N  the  ion flux. ci , Di and zi  the molar concentration of  ionic 
species  i, diffusion  coefficient of  ionic  species  i  and  its  corresponding valence,  respectively.  u is 
the  fluid velocity. The  local  electrical potential φ within  the  liquid arises  from the distribution of 
ions in microfluidic system and is described as:   
























selectivity  is  attributed  to  the  surface  charge  existing  on  the  nanopores  or  the  nanochannels, 
which  induce  an  exclusion‐enrichment  effect;  i.e.,  co‐ions  of  the  surface  charges  are  excluded, 
while counterions are enriched. 
In this thesis, only cation‐selective membranes are discussed. To achieve high‐efficiency of ion 
permselectivity,  the membrane must possess  the  following desirable properties:  1.  high  cation 
conductivity; 2. adequate mechanical strength and stability; 3.stable chemical and electrochemical 
properties  under  operating  conditions;  4.  very  low  leakage  between  two  electrolytes  on  both 
sides of the membrane; 5. low costs. 
The  permselective  membrane  used  currently  in  portable  fuel  cell  and  biomolecule 
preconcentration applications have perfluorinated groups with attached sulfonic acid which bear 
high surface charge density. Nafion, a perfluorinated polymer produced by DuPont, is extensively 




Figure 2­12:  (a)General chemical  formula of Nafion 117  from Dupont25.(b) The Phenomenological  sketch of  the 
nano structure in Nafion solid polymer electrolytes23. (c) Transport phenomena of species in Nafion membranes26. 
 
The  mechanical  strength  of  Nafion  membranes  arises  from  the  interaction  of  the 
perfluorinated backbone  chains. For  its use as  a positive  ion  conductor,  the porous membrane 
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contains  about  20  wt%  water  forming  hydration  shells  around  the  fixed  covalently  bonded 
anionic  sulfonic  acid  groups.  For proton  transport,  as  seen  from Fig.  2‐12c,  the  conductivity  is 
assigned to hydrated protons (H3O+) as positive charge carriers. For the charge passage through 
the membrane, a percolated sponge‐like microstructure supplies the transport channels26. 






The  surface  potential  ϕ   along  a  charged  pore  (length  l,  radius  r0)  of  the  membrane  is  an 
important quantity to describe the ionic transport behavior, and can be written as27: 


































in  the membrane,  the Brinkman equation,  Eq. 2‐15 describing  the  flow  in porous media  can be 
extended to Schlögl’s equation27, 28: 
                                                      pFczt i
i
i ∇−∇−= ∑ μκφμ
κφ)(u                                             (2‐49) 
The electroneutrality expression is:   
                                                                0=+ ∑ i
i
iff czcz                                                       (2‐50) 
whereφ the  external  electrical  potential,  φκ the electrokinetic permeability  (m2),  κ the hydraulic 
permeability  of  the  membrane  (m2),  fc the  concentration  of  fixed  charge  (with  valance  zf)  at 
membrane. zi and ci are the valance of the one type of ion in the liquid and it’s corresponding ionic 
concentration, respectively. For a membrane used  in a  fuel cell,  the only mobile  ions  in the pore 
fluid are H+, thus, Eq. 2‐50 can be written as += Hff ccz . 




Combining  Eq.  2‐45  and  the  current  density  expression  i
i
izFi N∑=~ ,  and  meanwhile, 
assuming  the  continuity  for an  incompressible  flow, we  can obtain  the  relation between  current 



















i∑= 22 )( .   




The  mechanism  for  biomolecule  preconcentrators  in  Chapter  8  is  ion  concentration 





When  an  external  electrical  field  is  applied  through  a  nanochannel/nanoporous membrane, 
electrokinetic  transport  is  superimposed  on  the  diffusion29.  This  ionic  current  transport  can 
induce considerable forces on electrolytes in the nanometer‐sized apertures, as a result of which 
convection  has  to  be  considered.  CP,  a  complex  set  of  effects  related  to  the  formation  of  ionic 
concentration  gradients  in  the  electrolyte  solution  adjacent  to  an  ion‐selective  interface,  does 
occur under these conditions (as seen from Fig. 2‐13). 
At  the  anodic  side  of  a  cation‐selective  nanochannel/nanoporous  membrane,  the  anions 
move  away  and  cannot  be  compensated  by  the  few  anions  that  remain  in  the 
nanochannel/nanopores.  Due  to  the  electroneutrality,  cations  and  anions  are  reduced  by  the 













With  increasing  electrical  field  strength  the  concentration  of  ions  in  the  depleted  zone  is 




















electroneutrality.  A  structure‐induced  space  charge  appears  between  the  diffuse  part  of  the 
















CD ψ                                               (2‐52) 
Integrating the equation above, one can obtain a Boltzmann‐like distribution for the co‐ions −C :       
                                                  ]))()((exp[)(
*
0 kT
xxeCxC ψψ −=−                                         (2‐53) 
where  D­  is  diffusion  coefficient  of  the  co‐ion,  e  the  elementary  charge,  T  the  temperature,  k 
Boltzmann’s  constant,  C0  the  bulk  concentration  of  co‐ions  (molecules  per  volume),  ψ  the 
electrical potential, and x the distance from the membrane surface, x* the outer boundary of the 
concentration polarization zone, i.e., C­ (x*) = C0.   
Under  the  influence  of  the  increasing  applied  electrical  field,  the  reduction  of  the  co‐ion 
concentration results  in a concomitant decrease of the counterion concentration. However,  it  is 

























+ −−=                       (2‐55) 
It is concluded that a bulk charge is generated, the density of which is given by: 









    dVxExdF tt )()(ρ=                                                     (2‐57) 
The  liquid containing  the  induced space charge will be moved along the cation‐permselective 
membrane surface by such force. It is quite obvious that the appearance of liquid slip of this kind 
is  identical  to  that  for  electroosmotic  slip.  Thus,  this  nonlinear  phenomenon  is  named  as 





Figure 2­15: Different stages of CP  induced by  the normal component of  the applied  field (En). Fel denotes body 
force  interaction  between  the  SCR  (  fluid­side  space  charge  region  of  the  secondary  EDL)  and  the  tangential 





the  basic  knowledge  for  the  microfluidic  devices  in  the  thesis.  First,  we  have  introduced  basic 
concepts  occurring  in  microfluidic  devices  in  general  by  emphasizing  their  particular  physics 
properties on microscale. Microfluidic phenomena mediated by an external electrical field include 
electroosmosis  and  electrophoresis.  Subsequently,  following  the  basics  of  magnetism,  we  have 
summarized the design criteria of electromagnetic actuation, providing some theoretical basis for 




to  describe  ion  transport  for  proton  in  fuel  cell  application;  second,  it  allows  describing  the 
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Abstract:    This  chapter  mainly  focuses  on  recent  development  in  the  field  of  micropumps, 
micro‐direct methanol fuel cells, biomolecule preconcentrators, as well as of the microfabrication 
techniques  aiming  rapid  prototyping.  In  the  first  part,  we  describe  and  summarize  the  most 
commonly used actuation methods, with emphasis on magnetic actuators, valving principles  in 
microsystems  and  we  present  an  overview  of  several  types  of  reciprocating  micropumps 




biomolecule  preconcentrators,  we  review  several  advanced  preconcentration  devices,  either 
made of nanochannels or porous membrane, with focus on the physical mechanisms. Finally, the 
classification of rapid prototyping technologies in microfluidic devices fabrication is presented of 
particular  interest  for  this  thesis,  and  rapid  microstructing  of  PMMA,  PDMS,  and  glass  are 






Microfluidics  has  emerged  from  MEMS‐technology  as  an  important  research  field  with 
numerous applications. Micropump is one of the most significant components for fluid handling, 
transport  and  dispensing  and  can  be  based  on  a  large  variety  of  operating  principles1,2.  The 
purpose  of  this  section  is  to  outline  systematically  the  working  and  design  principles  of 
micropump  systems,  including  actuation  methods  and  valving  types  (see  Fig.  3‐1).  Special 








thermal  form  into  the  work  output  (i.e.  mechanical).  The  ideal  actuator  can  provide  a  large 
displacement  or  stroke  with  reasonable  force  under  low  operation  power  consumption.  The 













? Eelectrohydrodynamic‐‐‐motion of particle in polar fluid due to electrical field     
In particular, we focus on several types of the following type of actuators:                         
? Electromagnetic 
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Typical  examples  of  electromagnetic  devices  include  electrical  motors,  solenoids,  relays, 
speaker coils, and cathode ray tubes. Since electromagnetic fields can exist over a wide range of 
temperatures,  performance  is  primarily  limited  by  the  properties  of  the  materials  used  in 





magnetic  force,  the  more  the  coil  turns  or  the  longer  the  wire  length,  the  larger  the  force. 
Therefore,  miniaturization  of  electromagnetic  actuator  is  always  a  challenge.  Utilizing  the 





electrostatic  force esF arising  from  the  two plates  (area A,  gap d)  due  to  a  voltage  difference V  is 
written as:   







VAFes ε                                                     (3‐2) 
where 0ε is  the  permittivity  of  free  space.  In  order  to  obtain  large  electrostatic  force,  the  gap 
between  two electrodes should be as  small as possible. Thus,  the stroke will be  limited,  typically 
only  tens  or  hundreds  of  micrometer.  But  one  should  notice  that  it  is  characterized  by  a  fast 
response  time  and  that  the  required  power  is  really  limited  compared  to  the  electromagnetic 













Piezoelectric  actuation  is  realized by means of  the  strain  induced  in  a piezoelectric material 
(e.g.  lead  zirconate  titanate or PZT,  zinc oxide or ZnO) when  subjected  in  an applied electrical 
field.  It  is  characterized  by  a  fast  response  time  and  a  high  energy  density.  However,  the 










Actuator  Displacement    Response time  Efficiency    Power density 
Electromagnetic  Large  Fast    High    High   
Electrostatic    Very small    Very fast  Very high  Low   
Pneumatic  Medium    Medium    Very high  High   
Piezoelectric    Very small  Fast    Very high  High   
Shape memory  Large    Slow      Low  High   
 
Table  3‐1  shows  the  comparison  of  displacement  range,  response  time,  efficiency  and  power 
density  for different  actuator  types. Among  them,  an  electromagnetic  actuator  exhibits  the most 
advantages  in  cases  where  large  displacement  and  efficiency  are  required  and  when 

















? Coil­embedded membrane with iron core surrounded magnet     












fluidic  channel  carrying  a  suspension  of  magnetic  particles  for  trapping  and  releasing  of  the 
particles along the fluidic channel in a periodic manner6. As shown in Fig. 3‐4, the magnetic force 
changes during  the magnet  rotation  from a maximum to a minimum  then back  to a maximum. 
This  approach  represents  a  step  forward  toward  the  application  of  a  magnetic  field  with 
Chapter 3    State‐Of‐The‐Art 
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? Active  valves:  The  opening  and  closure  of  the  valves  are  controlled  actively  by  means  of 
external  forces  like  electromagnetic8,  magnetic,  electrostatic9  forces  and  the  fluid 
environment (pH values etc.)10.   








As  reported  from  literature,  the  passive  valves,  due  to  their  easy‐integration  properties,  are 
most widely  adopted  in  reciprocating micropumps. On  the other  hand,  as  benefiting  from  less 
complex designs, active‐valves using external actuation are able to rectify flow more efficiently. 
Thus,  a  ball  valve,  representing  a  fluidic  diode,  is  incorporated  in  our  electromagnetically 






proposed an optimized electromagnetically driven valve  that  comprised a permanent magnet,  a 
soft membrane and a coil. The actual valve size was 9.2× 9.2× 3.1 mm3. The experimental results 
showed that precise pressure control was possible, and hence there was a high probability that 




















al.12,using  simple  and  reproducible  PDMS  molding  technology  structured  by  microtube 
connections, as shown in Fig. 3‐8. Leakage measurements for the ball check valves indicated the 
























reciprocating micropump,  in which  energy  is  periodically  added  to  the  system by means of  the 




continuous and much more stable. However,  in most applications,  the  latter becomes  invalid  for 















                                                 
4
maxmax QPPpump
⋅Δ=                                                   (3‐3) 




The efficiency of pump  pumpη is written as:   




P=η                                                       (3‐4) 




A  survey  through  the  literature  reveals  that  one  of  the  very  first  documents  about  a 
miniaturized pump is a patent of L. J. Thomas and S. P. Bessman dating from 197515. The device 
designed  for  implantation  into  the  human  body,  consisted  of  a  solenoid  valve  connected  to  a 
variable pumping chamber which was actuated by two opposed piezoelectric disc benders. Smits 
et al.  abandoned  the  fully  immersed actuator  and  realized a peristaltic micropump with active 











microfluidic devices1, 2.  The  following  illustrative  examples will  be mainly  focused on diaphragm 





Dario  et  al.21,  and  has  been  extensively  studied  since  then,  because  of  its  easy  adaption  in  a 
modular  way  and  because  it  has  the  benefit  of  a  separate  optimization  of  micropump  and 






Meanwhile,  some  research  groups  developed  miniaturized  planar  coils  for  electromagnetic 
actuation  to  greatly  eliminate  the  size  of  the  actuator,  for  example,  C.Y.  Lee  et  al.  realized  a 




coil  and  the  integration  of  magnetic  flux  concentrator‐magnetic  core  becomes  very  difficult. 
Nevertheless,  the  field  of  displacement  micropumps  is  not  limited  to  the  micropump  with 
integrated  magnetic  membranes  which  give  rise  to  the  large  pumping  stroke.  Some  other 
displacement  micropumps  using  thermopneumatic  actuation25,  shape‐memory  alloy26, 















    Compared  to  the  thermopneumatic  actuation  used  in  the  peristaltic  micropump30, 
electrostatic31 and piezoelectric actuation32, 33 benefiting from low power consumption and easy 
programmable actuation sequence are commonly utilized. Using multilayer parylene technology, 
J.  Xie  et  al.  proposed  an  entire  surface‐micromachined  peristaltic  micropump  by  electrostatic 
actuation31. With 3‐phase actuation, a maximum flow rate of 1.7 nL/min and backpressure of 1.6 
kPa were achieved at 20 Hz actuation frequency.   
    Magnetic actuation was also demonstrated  to provide an effective and easy method  to actuate 
the peristaltic micropump. T. Pan et al. developed a robust low‐cost PDMS peristaltic micropump 















A  unique  feature  of  this  pump  is  the  use  of  readily‐available  stainless‐steel  ball  coupled  with 







For  the  envisaged  applications  in  the  thesis,  reciprocating micropumps  become  particularly 
interesting  due  to  their  relative  easiness  of  implementation  compared  to  other  mechanical 
pumping  principles.  Furthermore,  pressure‐driven  flow  is  capable  of  transporting  both 






increasing  functionalities  of  portable  devices.  Fuel  cells  that  convert  chemical  energy  into 
electrical  energy,  when  inspired  by  microtechnologies,  are  being  considered  as  the  dominant 







In  this  section, basic parameters  involved  in  fuel  cells will be  first outlined. Afterwards,  it  is 
imperative  to  analyze  some  challenges  in  developing  a  micro‐direct  methanol  fuel  cell 





phosphoric  acid  fuel  cells,  solid  oxide  fuel  cells  and  solid  polymer  fuel  cells.  Because  the 
electrolyte  of  solid  polymer  fuel  cells  is  made  of  polymer,  it  can  work  at  relatively  low 
temperature, which presents a substantial advantage for portable applications. The micro‐direct 




As  shown  in  Fig.  3‐13,  the  central  part  of  a  micro  fuel  cell  is  a  porous  proton  exchange 
membrane  (PEM)  (one  type  of  cation‐permselective membranes),  which  is  in  contact  with  an 
anode and a cathode on each side. The anode and cathode each consists of different layers such 
as  carrier  substrate,  current  collector,  diffusion  layer  and  catalyst  layer.  The  fuel  is  supplied 















2 ⎯→⎯++ −+                                                     (3‐6) 
2223 COOH2O2





In  an  ideal  (reversible)  fuel  cell,  the  cell  voltage  is  independent  on  the  current  drawn. 
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Er is the reversible potential (calculated from Gibbs’s free energy and temperature, Er=1.21 V for 
DMFC),  b  is  the  Tafel  slope,  and  i0  is  the  exchange  current  density  for  the  oxygen  reduction 
reaction.  The  parameter  R  is  the  predominant  ohmic  resistance  in  the  cell  with  a  small 
contribution  from  the  charge  transfer  resistance  of  the  anodic  reaction  and  the  electronic 
resistance  in  the  electrodes  and  cell  fixtures.  m  and  n  are  parameters  governing  the 
semi‐exponential  decrease  of  cell  potential  with  high  current  density  due  to  mass  transport 
overpotential. 
    The power density of the fuel cell is expressed by the relation: 








    The miniaturization  of  a  fuel  cell  should  take  into  consideration  a  scaling  law38.  Assuming  a 
scaling factor of S, the ratio of surface area to volume is S­1. It reveals that the surface effect will 
become  dominant  in  micro  fuel  cell.  The  Peclet  number  Pe  (the  ratio  of  the  thermal  energy 
convected to the fluid to the thermal energy conducted within the fluid) and Reynolds number Re 
are scaled as S. The pressure drop scales as S3.   
    Based  on  these  scaling  analyses,  we  are  able  to  deduce  both  advantages  and  drawbacks  of 
micro‐scaled fuel cell: 
? The  dominant  surface  effects  favor  the  reaction  conditions  and  thus  enhance  the  cell 
performance. 
? The  high  pressure  drop  helps  to  improve  diffusion  of  the  fuel  and  the  oxidant  to  the 
membrane through diffusion layer. 








stack  size  and  active  cell  area.  As  pointed  out  in  some  review  articles,  we  explain  several 




Methanol  crossover  (methanol  molecules  diffuse  through  the  membrane  and  are  directly 
oxidized  by  oxygen  at  the  catalytic  surface  on  the  cathode)  in  a micro‐DMFC  is  still  the most 
important fundamental problem to solve in order to stimulate the development of high‐efficiency 
systems. Methanol  crossover  causes  two detrimental  consequences:  self‐discharge of methanol 
and  a  drastic  reduction  of  the  cathode  voltage.  Thus,  a  moderate  concentration  of  methanol 
should be selected41.   
? Management of heat   






When  a  smaller  system  is  considered,  the  energy  decreases  drastically.  This  has  limited  the 
application of DMFC systems for micro‐size portable devices. 
? Management of water   





generally  known  that  the  operational  conditions,  such  as  fuel/oxidant  flow  rate  and operating 
temperature, can affect fuel cell lifetime and durability.   
? Membrane electrode assembly (MEA) 
In  order  to  realize  the  commercial  micro‐DMFCs,  the  requirement  of  a  more  effective  and 
suitable  MEA  part  that  enables  electricity  generation  from  chemical  energy  for  micro‐DMFC 
application is inevitable. MEAs that are widely used in conventional DMFCs can be conveniently 
integrated  in  a  sandwich‐type  micro‐DMFC,  while  planar  micro‐DMFC,  is  unable  to  utilize  it 
directly. Therefore,  in planar micro‐DMFCs, apart  from the use of commercial or self‐patterned 




A  micro‐fuel  cell  system  must  be  miniaturized  and  compact  for  portable  applications. 
Researchers  are  developing  systems  that  can  achieve  the  optimum  balance  of  cost,  efficiency, 
reliability  and  durability.  Two  approaches  are  currently  investigated:  scaling  down of  fuel  cell 
systems using  conventional  assembling methods, or  to  redesign every  component using MEMS 












    There are various  types of attractive substrate materials  that can be used for bipolar plates  in 
order  to  make  the  DMFC  smaller42.  These  are  silicon43,  printed‐circuit  boards  (PCB)44  and, 
photopolymers45 and flexible polymer substrates46.   
Based  on  the  different  concepts  of  fuel  delivery  and  fuel  handling,  micro  fuel  cells  can  be 
configured  with  various  flow  channel  patterns.  The  parallel  channels  reduce  the  supplying 
pressure and decrease the mean fuel velocity at a constant flow rate. The lower velocity leads to a 
longer residence time and better fuel diffusion. This design was implemented by S.W. Cha et al.47 
in  SU‐8,  and  by  R.  Hahn  et  al.48  in  polymer/steel  composite.  The  serpentine/parallel  design 
increases the channel length and thus the pressure drop, leading to better fuel permeability. This 
design reduces the pressure drop by using numerous parallel channels. T.J. Yen et al.49,50 used a 








? The  efficiency  of  the  current  collectors  is  high,  because  the  catalyst  layers  are  directly 
supported on the metal.   




The  anodic  and  cathodic  microchannels  were  fabricated  using  a  monolithic  Si  wafer  and  this 
enabled the system to be in a compact size (active area = 0.018 cm2) with less substrate material 
used. A  conventional  electrolyte membrane  (DuPont’s Nafion membrane)  and  catalysts  (Pt/Ru 















    Besides  the  flow  channel  design  in  a micro‐DMFC,  PEM  integration  in  the micro  fuel  cell  is 
always a non‐trivial task. Appropriate surface modification and novel patterning methods of PEM 
using  MEMS  technology  are  critical  to  drastically  enhance  the  micro  fuel  cell’s  performance. 
Literature  described  in  this  section  will  not  be  restricted  only  to  micro‐DMFC,  and  extensive 




The  modification  of  the  PEM  using  MEMS  technology  is  critical  for  improving  the  overall 
performance  of  a  micro‐DMFC.  Using  nanoimprint  PEM,  Y.  Zhang  et  al.54  obtained  better 
performance  of  a  MEMS‐based  DMFC,  since  it  facilitated  the  formation  of  the  three‐phase 
reaction  interface  of  fuel,  electrolyte  and  catalyst.  γ‐ray  radiation  and  electroless  palladium 
deposition  on  a  Nafion117  membrane  invented  by  X.W.  Liu  et  al.55  enabled  the  micro‐DMFC 
producing  reasonable  power  density, which was  as  high  as  4.9 mW/cm2  under  2 M methanol 
solution at room temperature.   









    Though  numerous  successful  examples  have  already  demonstrated  the  effectiveness  and 








Y.  A.  Song  et  al.57  have  adopted  a  planar  fuel  cell  design  by  surface‐patterning  a 
submicron‐thick  Nafion  membrane  on  a  glass  substrate  instead  of  sandwiching  a  thin  Nafion 
sheet  (fabrication  flow  shown  in  Figs.  3‐17a,  3‐17b  and  3‐17c).  A  PDMS  chip  and  a  Nafion 
patterned glass substrate can be assembled using oxygen plasma bonding which allows simple 
and  rapid  in‐plane  integration of  the Nafion membrane  into a PEM‐based microfluidic  fuel  cell 













in micro  fuel  cell.  With  adoption  of  MEMS  technology,  porous membranes made  of  silicon  or 
other kinds of materials are also attractive.   
Recently,  S.M.  Mitrovski  et  al.58  introduced  a  novel  proton  exchange  concept  using  a  liquid 
electrolyte  confined  inside  a  microchannel  network.  This  concept  may  potentially  solve  the 
problem  of  dehydration  in  PEM‐based micro  fuel  cells.  Porous  silicon  can  be  fabricated  in  an 
anodization process in a buffered HF solution. S. Liu et al.59 recently fabricated nanochannels in a 




In  this  section,  we  have  presented  some  basic  concepts  of  micro  scaled  fuel  cells  with 
particular  focus  on micro‐DMFCs.  The  literature  review  on  both micro‐DMFC  structure  design 
and PEM integration provided a background and useful basis of our own work.   







Recently,  a  novel  type  of  electrokinetic  concentration  devices  has  been  developed  in  a 
microfluidic  format,  enabling  efficient  trapping  of  biomolecules.  These  devices  were  widely 
studied, not only due  to  their potential  application  in biomolecule  sensing,  but  also due  to  the 
physical  phenomenon  related  to  ion  concentration  polarization  (CP)  inherent  in  operating 
electrokinetic concentration devices.   
In this section, the fundamentals of design rules will be introduced at first. Subsequently, two 
types  of  biomolecule preconcentrators  are described with  some  illustrative  examples. We  also 
focus on modeling activities for these types of systems for disclosing the physics of concentration 











Figure 3­18: Schematic diagram of a  single­gated electrokinetic preconcentrator  in a  typical micro/nanofluidic 
hybrid channel system with the electrical configurations under DC bias60.   
 
The  electrical  field  through  the  ion‐permselective  nanojunctions  (EN)  generates  an  ion 
depletion and enrichment region  in  the anodic and cathodic channel,  respectively. This normal 
electric field is imposed by applying a voltage difference between anode and cathode. A voltage 
difference (V1 > V2) at the anodic compartment is utilized generate a tangential electric field (ET) 
along  the  anodic  side  microchannel.  This  field  cause  electroosmotic  flow  through  the 
microchannel that brings the target molecules into the region, where they will be trapped by the 
CP maintained by the permselective current through the junction.   
ET  and  EN  should  be  carefully  chosen  by  considering  the  microchannel  dimensions, 
nanojunction  properties  and  buffer  concentration.  Since  the  electrokinetic  stability  of  the 
concentration process  in  the depletion region  is mainly governed by EN,  a  too high value of EN 
would  induce  an  ever‐expanding  depletion  region,  reducing  the  trapping  efficiency.  The 
accumulation  speed  increases  with  higher  ET,  since  the  electroosmotic  flow  is  enhanced 
accordingly. However, if ET exceeds a critical value, the concentrated plug (see Fig. 3‐18) cannot 



























on  PDMS  by  oxygen  plasma  treatment  and  pre‐stress  releasing.  A  sinusoidal  wrinkle  pattern 
exhibited  nanometer‐scale  dimensions with  surface  changes  between  50–600  nm  and  periods 





By  reversibly  bonding  PDMS  to  a  glass  substrate,  S.M.  Kim  et  al.  fabricated  a  really  simple 
preconcentration  device67.  The  nanojunction  formed  between  PDMS  and  glass  played  a 
charge‐selective  role,  enabling  trapping  charged  biomolecules  efficiently  under  an  applied 











    Instead  of  fabricating  nanochannels  in  between  two  microchannels,  one  can  use  variety  of 
microtechnologies  to  integrate  a  nanoporous  membrane  into  the  preconcentrator  as 
ion‐permselective medium.   
    Nafion,  either  as  a  membrane  or  a  resin,  allows  achieving  a  good  ion‐selectivity  and  was 
successfully patterned on a glass substrate via microflow patterning or stamping (see Fig. 3‐21a)68. 
A PDMS preconcentration device with an integrated ion‐selective Nafion membrane is shown in 
Fig.  3‐21b.  Utilizing  this  concentrator  chip,  one  could  achieve  a  concentration  volume  of 
β‐phycoerythrin  of  200  pL  with  a  concentration  factor  as  high  as  ~105  within  20  min.  As 
suggested by Y.A. Song et al.57, one can also pattern the  junction  lithographically and fill  it with 
microbeads and  infiltrate Nafion  resin  into  the  solid bead matrix which allows  realization of  a 
robust perm‐selective membrane.   
S.  Song  et al.69  used  laser‐patterning  of  nanoporous  zwitterionic  polymer membranes  at  the 




A  negatively  charged  hydrogel  microplug  was  incorporated  into  a  microchannel  by 
photopolymerization of an appropriate hydrogel precuror. It served as a nanoporous membrane, 
determining the electrokinetic behavior between the adjoining microchannel compartments and 








planar  Nafion membrane  on  a  glass  substrate.  (b)  PDMS  preconcentrator  with  integrated  surface­patterned 
ion­permselective membrane68. 
 
Besides  photopolymerization  technology,  K.W.  Hoeman  et  al.  developed  an  analyte 





Detailed  modeling  of  the  CP  effect  in  molecular  concentration  devices  has  not  yet  been 
achieved  due  to  the  numerous  technical  challenges.  However,  some  achievements  have  been 
already made in the field of nonlinear kinetics near a permselective medium for providing insight 
into the preconcentrator behavior60.   
I.  Rubinstein  et al.  did  quite  pioneering work  in  this  field,  regarding  convection  induced  by 
non‐equilibrium  electro‐osmosis  in  front  of  an  ion  exchange  membrane  in  the  course  of 
concentration  polarization  under  the  passage  of  electrical  current  through  the membrane74, 75. 
X.Z.  Jin et al.  conducted a two‐dimensional simulation based on the Poisson, Nernst‐Planck and 
Navier‐Stokes  equations  for  a  hybrid  micro‐nanofluidic  device76.  Not  only  the  CP  effect  was 
computed  at  the  two  of micro‐nanochannel  junctions  (as  indicated  in  Fig.  3‐22a),  but  also  the 
nonlinear  kinetic  flow  due  to  the  net  space  charge  in  the  depletion  zone  was  disclosed 

















junction,  some  research  groups  took  further  steps  towards  full  simulations  of  some 
preconcentrator devices.   
A. Plecis et al. pointed out that the competition between electroosmotic dragging force and the 
highly  nonlinear  electrophoretic  force  induced  by  the  CP  effect  was  responsible  for  four 
preconcentration regimes that can arise at both anodic and cathodic side of  the nanochannel78. 
Similar work on a single nanochannel preconcentration model has been conducted by Y. Wang et 
al.,  who demonstrated  the  possibility  of  direct  use  of  the  Navier‐Stokes  equation without  any 
approximation, like taking a limited‐thin‐EDL79.   
    Though  single nanochannel model  is  sufficient  to  explain  the preconcentration mechanism,  it 
always  fails  to  describe  the  real  systems  which  are  normally  tens  of  micrometer  in  size.  R. 
Dhopeshwarkar et al.70 reported a one‐dimensional model for a preconcentration device using a 
set  of  coupled  Poisson,  Nernst‐Planck  and  Navier‐Stokes  equations.  In  this  model,  the  whole 
porous  membrane  was  described  as  a  medium  with  fixed  volume  charge  concentration.  By 
simplifying the EOF in the microchannels with Helmholtz‐Smoluchowski velocity slip at the wall, 




cathodic  porous  membrane‐microchannel  interface,  where  EOF  had  only  a  side  effect  on 
preconcentration.   





Traditional  amplification methods  improve  the  sensitivity  of  assays  by  increasing  the  signal 
generated after  the  initial binding reactions. The electrokinetic preconcentrator can provide an 
efficient  tool  to  enhance  the  initial‐binding  simply  by  increasing  the  concentration  of 
low‐abundance analytes.   
The  first  application  of  the  nanofluidic  preconcentrator  as  an  enhancing  tool  for  the 
immunoassay has been demonstrated with a bead‐based assay81. First, the surface‐functionalized 
microbeads were captured in front of the nanochannels. Afterwards, the sample molecules were 
concentrated  on  the  antibody‐immobilized  beads,  thus  enhancing  the  immuno  reaction.  The 
steps of immunoassay are shown in Fig. 3‐23a. With a 30 min preconcentration time, the authors 









    Other  applications  of  preconcentration  devices  like  enhancing  enzyme‐based  assays82  and 









as  well  as  their  modeling  based  on  coupling  mass‐charge  transfer  equations,  enabled  us 
accumulating a wide knowledge of the preconcentration phenomena.   
With  respect  to  rapid‐prototyping,  in  our  own  work,  a  Nafion  strip  shaped  via  cutting 
technology  from  commercial  membrane  instead  of  expensive  fabrication  of  nanochannels  or 






required  to  fabricate  these  devices  have  limited  the  technology  often  to  research  groups  with 






The  aim  of  this  section  is  to  investigate  the  rapid  prototyping microtechnologies  used  for 






(PC),  fulfills  most  of  the  criteria  listed  above  for  device  fabrication  and  has  been  used  in  the 
manufacturing of the polymer micro‐components described below85. 
The  process  itself  consists  of  the  following  steps85,  as  shown  in  Fig.  3‐24:  (a)  The  polymer 
substrate  is  placed  and  heated  in  vacuum  to  a  temperature  just  above  the  glass  transition 
temperature.  (b)  The master  structure  (normally  either  silicon  or metal)  is  also  heated  to  the 









Some  microfluidic  components  have  been  embossed  in  PMMA  substrates,  for  example,  the 
technique was used to realize valveless micropumps, as demonstrated by A. Olsson et al.87. The 
technology has  also been  adopted  to  form  the  tapered microchannel  in micro‐DMFC  to  realize 
pumping function, as demonstrated by N. Paust et al.88. Based on silicon nanotechnology, some 
groups were able to pattern sub hundred nanometer deep channels onto a PMMA substrate via 
hot  embossing  which  offered  a  quite  simply  way  to  realize  nanochannels  in  batch89,  and  the 




    Injection molding is one of the most commonly used processes  in industry to form a variety of 
everyday objects. Briefly,  prepolymerized pellets of  thermoplastic  are melted  and  injected under 
high  pressure  into  a  heated  molding  cavity  (as  illustrated  in  Fig.  3‐25a)90.  A  full  plastic 
commercially  available  micropump  (IMM  thinXXS  XXS2000)  invented  by  Thin  XXS 
microtechnology AG appeared on the market, aiming microfluidic applications like precise dosing, 
etc91.   
The  disadvantages  of  this  technique  are  the  need  for  an  often  mechanically  complicated 












    Some  recent  developments  on  plastic  microfabrication  are  related  to  micro  thermoforming 









Some  other  methods  of  rapid  prototyping  of  plastic  microfluidic  devices  are:  laser  ablation, 




















the  stiffness  of  the  elastomeric  sheet, which  can  thus be  easily  adjusted depending on various 
applications. After curing, the elastomer sheet is simply peeled away from the master. 
Some microfluidic components made from PDMS are of particular interests here. For example, to 




Other  efforts  have  been  made  to  integrate  some  rigid  components  into  a  PDMS  membrane 
instead of gluing or adhesive bonding. T. Pan et al. proposed a  full PDMS micropump by simply 
molding  a  magnet  into  a  membrane  and  by  placing  the  micro  balls  as  check  valves  into 
microchannels,  respectively12.  Also  a  planar  coil  has  been  embedded  into  a  membrane  with  a 
permanent magnet placed externally for forming the electromagnetic actuator system95.   
























glass  are  typically  clean‐room  based  like wet  and  dry  etching,  photolithography,  electron  beam 
lithography, etc, the high cost will likely limit the usage of glass for disposable devices.   
    Aiming for  low‐cost, rapid prototypable microfluidic devices made of glass, some developments 




By  avoiding  the  use  of  thin  metal  layer  as  mask,  S.I.  Fujii  et  al.100  developed  a  method  for 
microstructing  on  a  glass  plate  via  photolithography  using  a  high‐viscosity  photoresist  as  an 
etching mask, followed by etching using 15% ammonium hydrogenfluoride solution at 30 °C.   










Figure  3­28:  (a)  Toner­mediated microfabrication  process.  (b)  A micrograph  of  the  cross  intersection  of  the 
resulting device101.   
 







over  the  achievement  of  the  micro‐scale  precision,  laser  ablation  and  powder  blasting  are 
advantageous with respect to traditional wet and dry etching.   
Laser ablation involves the use of a pulsed laser to remove the material from a glass substrate. 
The  shape  of  the  etched  channel  is  determined  by  whether  or  not  a  mask  is  utilized  during 
processing and the roughness  is dependent on the parameters (like pulse energy, pulse duration 
etc.) of the laser used. More detailed analysis can be found in the article by D.M. Karnakis et al.102.   
Powder  blasting  is  a  powerful  technology  using  micro‐scaled  abrasive  powders  which  are 
accelerated by compressed air to a nozzle, enabling rapid prototyping of glass substrates with a 
precision  of  tens  of  microns  in  a  short  time.  The  masks  used  for  this  process  can  be  metal, 











imposed by  a  primary  SU‐8 mould103.  As  SU‐8 photolithography  allows processing of  thick  and 
high‐aspect ratio structures, complimentary PDMS masks with similar properties can be realized. 
Thanks to the brittleness of SU8, it can be quite easily removed by powder blasting and leaves the 
glass  surface  underneath  ready  to  be  etched.  As  mentioned  before,  this  technology  has  been 











Knife,  an  extremely  common  tool,  after  certain  treatment,  is  able  to  be  exploited  in 
microfabrication processes. First, the simplest way is to cut directly using a paper cutter or razor 
blade without any automation. This technology was adjusted to PDMS and has been successfully 
adopted  for  realization  of  preconcentration  devices  by  S.J.  Kim  et  al..  An  ion‐permselective 

















Xurography  using  double‐sided  adhesive  tape  is  an  effective  and  reliable  prototyping 
alternative  to  traditional  clean  room  processes108.  By  utilizing  a  cutting/knife  plotter  together 
with geometrical design offered by any CAD software, the unwanted portions of the polymers can 
be  removed  and  the  remaining polymer  is  placed  on  a  substrate  for use. Using  polymers with 
adhesives on both sides allows for rapid bonding and sealing. Another appealing characteristic of 
xurography  is  its dimensional accuracy of 10 μm with  feature variability down to 2 μm.  It was 
first used  for  forming microstructures  in 2005 by D.A. Bartholomeusz et al., who gave detailed 
information about material and cutting plotter settings108.   
In  order  to  adapt  this  straightforward  technology  into  a  standard  PDMS microfluidic  device 
















the  lifetime  but  also  affects  the  devices  performance  and  reproducibility.  Microfluidic  bonding 
techniques are categorized into indirect bonding and direct bonding. The former involves the use 
of  an  intermediate  layer  as  adhesive  to  seal  two  substrates  and  this  layer  should  be  as  thin  as 
possible to ensure the minimum influence on the device’s performance. In contrast, direct bonding 
mates two substrates without requiring an additional interface in between110. In order to facilitate 
disposable  applications  and overcome  the difficulties when  some  substrates  are  less  adapted  to 




PDMS  thin  layer  as  adhesive  is  quite  useful  not  only  for  PDMS‐PDMS  bonding,  but  also  for 
glass‐PDMS  bonding.  As  illustrated  in  Fig.  3‐32,  bonding  microfluidic  channels  of  two 












    Double  side adhesive  tape offers a  flexible method  for  realizing microfluidic  chips without any 













Some  researchers  proposed  solvent  bonding,  since  it  provides  relatively  strong  bonding, 
without  introducing  any  additional  adhesive material. When  a  thermoplastic  surface  is  partially 
dissolved, polymer chains become mobile and can readily diffuse across the solvated layer, leading 
to  extensive  intertwining  of  chains  between  the  surfaces  and  resulting  in  exceptionally  strong 





versatile  materials  with  different  surface  properties,  it  becomes  very  challenging  to  apply 













for  the  label‐free  detection  of  DNA,  by  monitoring  the  complex  impedance  of  5  µm  wide 
interdigitated Pt microelectrodes on a glass substrate. They reported that the mechanical fixation 
for assembly of a PDMS microfluidic substrate and a functionalized glass substrate was preferred 
over  oxygen  plasma  bonding  that  could  destroy  the  biological  DNA probe  layer  on  the  sensor 
surface  (see  Fig.  3‐33a).  Furthermore,  B.  Song  et  al.118  demonstrated  reversible  clamping  can 
effectively incorporate and seal a piece of tissue into a microfluidic device.     






In  this  section,  the  systematic  classification  of  rapid  prototyping  technologies  in microfluidic 
devices fabrication has been presented. Of particular interest  for this thesis, rapid microstructing 
techniques  of  PMMA,  PDMS,  and  glass  have  been  elaborately  described  in  combination  with 
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prototyping  technique  for  disposable  devices  is  PDMS molding which  can  be  utilized  either  for 
magnet‐integrated membrane fabrication for realization of micropumps or for the applications of 
fuel  cells  and protein preconcentrators  in  the microfluidic  format.  In  the  third part,  in  order  to 















    A  typical powder blasting machine consisting of  several components  is  illustrated  in Fig. 4‐1a. 
First, the powder blaster is used to regulate the flow of abrasive powders which are accelerated by 
nozzle.  The  machine  used  in  our  laboratory  is  an  abrasive  jet  machine  type  HP‐2  from  Texas 
Airsonics (http://www.texasairsonics.com). The  impact of abrasive powders can be easily  tuned 
by varying the applied pressure with the range from 1‐6 bars. A dust collector is connected to the 
























? Powder:  The  abrasive  powders  used  in  the  process  are  alumina  (Al2O3)  with  an  average 
particle size of 30 μm. It is the most commonly used type of particles, since it has sharp edges 
and  excellent  hardness  (Mohs’  hardness=9).  However,  due  its  micrometer  size,  safety  rules 




    The  rate  of material  removal  is  a  significant  parameter  for  the powder  blasting process.  The 
evaluation of erosion rate is defined as:   
                                             
particlesimpactingofweight
materialremovedofweightErate =                                         (4‐1) 
The detailed  study was carried out by P.J.  Slikkerveer  et al.  7, 8, where he  introduced  the erosion 
efficiency Eeff: 
                                             
k
eff U
materialremovedofweightE =                                           (4‐2) 
where Uk is the kinetic energy of an incoming particle.   
    Combining  Eqs.  4‐1  and  4‐2,  one  can  easily  deduce  the  relation  between  erosion  rate  and 
efficiency:   
                                                        2particleeff2
1
rate vEE ⋅=                                                       (4‐3) 
Consider  a  given  substrate, Eeff  is  found  to  be  an  important  parameters  to  evaluate  the  powder 
























Al2O3  3.9  390  3.5  2100  9 
Plexiglas (PMMA)6  1.19  3.3  1.1  250  ‐ 




dimensional  (3D)  structures  in  PMMA.  Combining  with  standard milling  tools,  it  allowed  us  to 




PMMA,  as  an  economical  alternative  to  polycarbonate  (PC)  when  extreme  strength  is  not 
necessary,  is  a  widely  used  polymer  in  industry.  From  aspect  of  microfluidics,  this  material  is 







to  the  substrate  material,  in  principle,  the  mask  can  be  used  for  many  cycles.  However,  the 
minimum  feature  size  on  the  mask  will  be  obviously  enlarged  after  several  time  uses,  which 
imposes  a  limitation on  the  lifetime of  the masks. The mask  is  tightly  attached  to  the  substrate 
using adhesive tape or wax.   
    The  PMMA  sheets  (250  μm,  375  μm  thick  Plexiglas®  in  our  chip)  are  used  for  realizing 
microchips.  The  erosion  parameters  for  microchannels,  chambers  as  well  as  inlet/outlet  holes 
should  be  distinguished.  Since  the  etched  depth  for  all  the  structures  in  the  PMMA microchip 
equals  the  thickness  of  the  sheet,  controlling  the  velocity  of  the  X‐Y  linear  translation  is  less 
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important, while  an  air  pressure  of  0.16 MPa  and  a  distance  nozzle‐substrate  of  6  cm  are  kept 
constant. For microchannel, ball valve stopping structure and chamber erosion, the dynamic mode 
is adopted, where the scanned area is equal to the sheet area (36 ×22 mm2). In the case of drilling 










    Different  from  the  adhesive  or  solution  bonding methods  introduced  in  Chapter  3,  chemical 
thermal  bonding  is  used  for  assembly  of  the  PMMA  layers.  A  solution  of  triethylene  glycol 





Encouraged  by  the  simplicity  of  the  fabrication  process  for  PMMA  microfluidic  chips,  it  is 
interesting to extend powder blasting to glass microchips composed of several layers, which are 
subsequently assembled  in a bonding step. The active‐valve glass micropump (in Chapter 6)  is 
obtained  using  this  method,  as  described  hereafter.  Several  steps  should  be  well  followed  to 
realize the active‐valve micropump. They include: depth controlled erosion by powder blasting for 






























The  erosion  time  is  the  only  variable  in  the  process  to  vary  the  desired  depth,  and  the 
time‐dependent  erosion  depth  is  shown  in  Fig.  4‐4.  The  erosion  depth  is  measured  by  optical 
profilemeter (GFM‐MikroCAD, Teltow/Berlin, Germany). One should note that the equivalent depth 
of microchannel  and  chamber  is  attributed  to  the  large mask  feature  size  (1 mm width  for  the 
channel and 8 mm for the chamber), and its quantitative analysis have been already studied by E. 
Belloy et al. 11 and A. Pawlowski et al. 12. To complete the erosion process of the 1st slide, a second 
mask defining  the middle chamber and  four holes  (two  for  inet/outlet,  the other  two  for valving 






















Fig.  4‐5  depicts  the molecule mechanism  of  glass‐glass  bonding  on  a molecule  level.  First,  the 
hydrophilic  surfaces  are  brought  into  intimate  contact,  thus,  the  hydrogen  bonds  link  the  two 
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layers  of  glass  together.  Siloxane  bonds will  be  formed when  the  silanols  groups  at  the  contact 
interface react under removal of water molecules.   
 
? Experimental realization     
Fusion bonding for different types of glass substrates is a mature technology in our laboratory. 
Our fusion bonding process is based on the bonding experiment done by D. Solignac 14. First, the 





heat  the  sample  at  a  temperature  compromised between  the  strain point  (529°C) and  the glass 
transition  temperature  (Tg=  557°C)  for  one  hour.  The  last  plateau  C  stands  for  the  bonding 
temperature for the glass chip and it is selected between Tg and the softening temperature (736°C). 










get  rid  of  the  remaining water  (A).  Subsequently,  in  order  to  have  homogeneous  temperature  at  sample,  the 
substrates are heated at 550°C for one hour (B). Afterwards, the chips are heated at 655°C for 4 hours (C) before 
cooling down to room temperature.   






applications  of  microfluidic  DMFCs  and  preconcentration  chips,  the  molded  PDMS  channel 
networks  are  capable  of  integrating  a  rigid  Nafion  strip  without  any  leakage.  Commercially 
available Sylgard  184  silicone was used  for all  devices.  It  is  chosen due  to  its high  flexibility and 





    First,  for  the PMMA ball‐valve micropump,  in order  to  realize  the membrane with embedded 
permanent magnet, we have chosen a cylindrical NdFeB magnet (φ =3 mm, height= 3mm). In Fig. 










    Since  there  are  a  few  available  bonding  methods  for  PDMS  and  PMMA,  we  adopt  a 
micromachined  thick PMMA plate with optimized geometry  to hold  the molded membrane. The 
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    Encouraged  by  the  two‐step molding  described  by  C.  Yamahata6  for  a  single membrane with 







mm thick) or pressing a  thick PMMA plate (2 mm) on top with a certain  load. Subsequently,  the 








enables  easy  variation  of  the membrane  thickness.  Before  demolding  and  cutting  to  the  desired 
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size  (11  mm×  40  mm)  from  the  mold,  one  can  spin  coat  additional  liquid  PDMS  onto  the 
polymerized membrane. For example, a layer of 100 μm thick PDMS can be realized by setting the 
spin‐coat speed at 1000 rpm for 20 s (spin‐coater: Delta 20‐BLE, Laboratory Equipment GmbH, 
Singen,  Germany).  A  set  of  parameters  for  spin‐coating  PDMS  can  be  found  in  E.  Dahan’s  PhD 
thesis15.  Thus,  one  can  obtain  permanent  magnets  embedded  in  a  membrane  of  various 
thicknesses, which provides flexibility to optimize the membrane thickness for the micropump. In 
Chapter  6,  two  different  sheet  thicknesses  of  450 μm  and  600 μm are  used  for  evaluating  the 




















































generates  a  low  concentration of  acid which will  act  as  a  catalyst  of  the  cross‐linking process. 




4‐10c).  Slow  ramps  of  temperature  (±2°C)  for  heating  and  cooling  are  essential  to  minimize 
internal stress which could lead to adhesion problems of the cross‐linked structures. 
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? Development 











seen  from  Fig.  4‐11a,  the  long  structures  for  replica  of  microchannels  are  designed  for  the 
microfluidic  DMFC  which  offers  a  large  area  for  loading  catalysts  to  enhance  the  fuel  cell’s 
performance.  However,  this  does  not  provide  a  satisfactory  solution  for  the  preconcentration 







PDMS onto  the mold  and  cure  it  at  75°C  for  at  least  2 hours. After peeling off  the polymerized 
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PDMS  from  the  mold,  holes  are  punched  by  a  blunt  needle  to  form  inlet  and  outlet.  Before 




    Nafion,  as  notable  material  for  ion‐permselective  applications,  is  less  affordable.  Thus, 
maintaining  the device performance at a high  level while reducing  the amount of Nafion used  is 
highly demanded for many applications. Cutting, as an unusual technology that evolved rapidly in 














during 2 hours each at 80°C. The diagram  is  illustrated  in  Fig. 4‐12. The preconditioned Nafion 
strip will be kept in DI water for storage.   
However,  for  biocompatibility  in  our  preconcentration  device,  Nafion  strips  need  extra 












accommodate  the Nafion  strip.  Placing  the Nafion  strip  into  the  guiding  channel  can  be  simply 
done by utilizing a cleaned sharp needle under microscopic observation. Fig. 4‐13a is a photograph 








    Using  a  guiding  channel  is  suitable  for  integrating  any  rigid  strip  into  the  elastomeric 




    As  already  clarified  in  Chapter  3,  when  the microfluidic  substrates  are  bio‐functionalized,  or 
when  versatile  materials  with  different  physical  or  chemical  properties  need  to  be  combined, 
reversible bonding offers appropriate solution for assembly.   
    In  the  cases of  the  fuel  cell  and preconcentrator, where Nafion  strips are  accommodated  in a 
PDMS  chip,  the  requirement  for  mechanical  clamping  is  that  it  should  be  leakage‐free.  PMMA 








In  this chapter, we have presented  three categories of  rapid prototyping methods  involved  in 
the thesis. Powder blasting as a low‐cost microfabrication technique for PMMA and glass chips will 
be  employed  for  ball‐valve micropumps  (Chapter  5)  and  active‐valve micropumps  (Chapter  6), 
respectively. PDMS molding technology could be used for magnet‐integrated membrane fabrication 
for  the  two  types  of micropumps. Moreover,  to  realize  the microfluidic  DMFC  (Chapter  7)  and 
biomolecule  preconcentrator  (Chapter  8),  the  combination  of  elastomeric material molding  and 
rigid Nafion  strip  cutting  lead  to  extremely  efficient microfabrication.  Various  bonding methods 
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Abstract:  In  this  chapter,  we  report  the  design,  fabrication  and  testing  of  a  low‐cost  hybrid 
PMMA  ball‐valve micropump with  two  types  of  planar  actuator,  firstly  a  compact  rectangular 
electromagnetic actuator and secondly a cylindrical electromagnetic actuator. The finite element 
method  is  used  to  calculate  the  optimum  geometry  of  the  electromagnetic  circuits.  The 
microfluidic  structure  is built out of  seven PMMA sheets or plates  that are microstructured by 
simple  powder  blasting  and  conventional  machining.  A  high‐temperature  resistant  PDMS 
membrane with embedded permanent magnet is clamped into the PMMA structure, giving rise to 
a large actuation stroke, making the micropump bubble‐tolerant and self‐priming. For example, 
the water  flow  rate  for  the ball‐valve micropump actuated by  the  first  type of  electromagnetic 
actuator  is  as  high  as  3.6  mL/min  and  6.8  mL/min  at  500  mW  and  2  W  actuation  power, 
respectively. The backpressure amounts nearly to 40 kPa at 2 W. A similar performance can be 








Commonly used  in  laboratory  experiments  for  the precise  dispensing  of  fluids, miniaturized 
pumps have also attracted more and more attention  for Lab‐On‐a‐Chip (LOC) applications3, 4. A 
large  number  of  different  types  of  micropumps,  especially  piezoelectrically  actuated 
reciprocating  micropumps,  have  been  fabricated  in  silicon5,  6.  Multiple  techniques  for 
microfabrication, and various principles of valving7, 8 and actuation have been proposed. T. Pan et 









Recently,  different  PMMA  ball‐valve  micropumps  with  either  pneumatically15  or 
electromagnetically actuated10‐12, 16‐18 membranes were reported. In the case of electromagnetic 
actuation, commercial electromagnets are commonly reported. Their drawbacks are that they are 
not  optimally  designed  for  combination  with  a  microfluidic  structure  and  that  they  have  a 










Fig.  5‐1  shows  the  working  principle  of  our  reciprocating  micropump:  the  oscillation  of  a 













the membrane should exceed the critical pressure  critpΔ in order to open the valve.     
The pressure peak pΔ that  occurs  in  the pump  chamber  can be  calculated using  the  following 
expression: 
)1(00 pkVVV ΔΔ −=+                                                               (5‐1) 
with  k the compressibility of the liquid. 
Thus,  for  designing  of  a  liquid micropump,  the  criterion  for  the minimum compression  ratio 
lqε should be critlq pk Δε > . However, this condition is valid only if the chamber is completely filled 








γε >   for  the  low‐frequency micropump  ( γ =1, p0  the  atmospheric  pressure), 
as suggested by M. Richter et al. 19 for a gas pump.   
The critical pressure  critpΔ to open the valve can be calculated using and energy argumentation. 







valve seat 20.       
 
    Considering the geometry of the valve seat (see Fig. 5‐2a), the pressure  p on the meniscus  is 
expressed as:   
  θsin⋅= critpp                                                       (5‐2) 
For simplicity, we assume the water remaining focus a flat thin ring (radius Rc, width 2l and height 












                    (5‐3) 





































                                      (5‐5) 
In the thesis, we have designed the ball with a radius 0.5 mm and the angleθ of the valve seat as 
60o.  LVσ has  the  well‐known  value  of  0.0725  N/m  for  the  water‐air  interface  and 
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1cosΘσσσ LVSVSL −=− is ‐0.025 N/m21. The contact angle is the  o7021 ≈≈ΘΘ for stainless steel 
and  PMMA21,  22.  Here,  we  assume  the  stainless  steel  ball  and  PMMA  have  the  same  surface 
properties. 
  l/D is a parameter related to the contact angles of the liquid on the substrate interface 1Θ , 2Θ and 
relative humidity (see Fig. 5‐2b). Assuming a very small liquid meniscus, the angle β is very small 







and )]cos(1[sin 1 βΘβ +−−= rRl 20.  Let’s  say,  for  example,  o5.0=β   and  D=  0.5  μm 
(approximately  the  interface  roughness).  Thus, 7.7≈Dl .  Finally,  we  obtain  that  the  critical 
pressure  to  open  the  valve  is  approximately 8.4  kPa.  In  addition,  if  the  pressure  caused by  the 
mass of ball is taken into account, the critical pressure will be increased to around 8.6 kPa. This 
points  out  that,  for  a  self‐priming  and  bubble‐tolerant  micropump  using  a  ball  valve  with 







Electromagnetic  actuation  has  the  potential  to  generate  large  deflections  and  large  forces, 




PDMS pumping membrane. We call  the structure  in Fig. 5‐3a  ‘A‐type’ and the  related structure 
without  cover  soft  iron  structure  ‘B‐type’.  Figs.  5‐3b  and  5‐3c  are  photographs  of  an  ‘A‐type’ 
compact electromagnetic circuit having a coil with N = 1500 turns of copper wire (wire diameter 
φCu = 0.1 mm, Magnebond® CAB‐200 from Lacroix & Kress GmbH, coil resistance RCu = 101.5 Ω). 
We have chosen  this wire as a  compromise between mechanical  strength and electrical power 
consumption. The  insert of  Fig.  5‐3c  is  an optical photograph  showing  the  cross‐section of  the 




AG, Grüningen, Switzerland). By applying an external  sinusoidal  current  to  the coil,  alternating 
attractive and repulsive magnetic forces between the permanent magnet and the electromagnetic 
circuit  are  induced.  An  important  parameter  in  the magnetic  actuation  circuit  is  the  air  gap  δ 
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Figure  5­4:  Schematic  diagram  of  (a)  ‘A­type’  and  (b)  ‘B­type’  electromagnetic  cores  used  in  the  2D  FEM 
simulation. 
 
Since  the magnetic  force  is  proportional  to  the  gradient  of  the magnetic  induction6, 7, 14,  it  is 
significant to study the vertical gradient dBy/dy generated by the electromagnetic circuit. Indeed, 
the force Fy in the y‐direction for a point‐like permanent magnet can be written as: 






yy ∫=                                                                   (5‐6) 
where  My  is  the  magnetization  of  the  permanent  magnet,  V  its  volume,  and  By  the  vertical 
component of the magnetic flux density produced by the coil/soft iron circuit. Fig. 5‐5a shows the 
simulated gradient dBy/dy, using a DC coil actuation current of 100 and 200 mA for the ‘A‐type’ 
structure, and 200 mA for the  ‘B‐type’ structure.  It shows that the  ‘A‐type’ magnetic circuit can 
provide  the  highest  magnetic  force.  To  verify  the  simulation  prediction,  a  miniaturized  Hall 
sensor  (Teslameter  model  6010,  F.W.  Orlando,  USA)  is  employed  to  measure  the  magnetic 
induction By along the central y  line of the ‘A‐type’ electromagnetic circuit.  In Fig. 5‐5b, we plot 
the  experimentally determined magnetic  induction  gradients dBy/dy.  Though a deviation  exists 
between simulation and experiment,  the  tendency and optimized position  fit well, proving  that 
the  simplified  2D  FEM  simulation  can  predict  the  real  experiments  appropriately.  Probable 
reasons for the deviations are, first, that the thermal effect on the magnetic induction distribution 











To  optimize  the  magnetic  induction  distribution  B
r
  within  the  electromagnetic  circuit  / 
permanent  magnet  system,  2D  FEM  is  also  employed  to  analyze  the  magnetic  induction  for 
different  values  of  the  vertical  air  gap  δ  between  the  soft  iron  structure  and  the  permanent 
magnet. We have measured the magnetic induction of the NdFeB permanent magnet using a Hall 
probe and obtained a value of 320 mT at the surface of the magnet. From this value, we derive a 













δ = 1.5 mm and  (b)  δ = 1 mm  for  the  ‘A­type’ core,  (c)  δ = 1.5 mm  for  the  ‘B­type’  core. The  simulations were 











distance with  the electromagnet. The  latter  is operated with DC coil  currents  in both repulsive 





















Fig.  5‐8).  We  find  that  the  actuator  reaches  a  temperature  of  27  °C  and  38  °C  at  30  min, 
respectively.   
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Items  C­type  D­type  E­type 
Repulsive force ratio (Fre/Fre,C)  1  0.80  1.40 
Attractive force ratio (Fat/Fat,C)  1  0.87  1.71 
Length  20 mm  5.5 mm  5.5 mm 
Coil turns  4800  1550  1550 
Electric power (Irms=140 mA)  7.5 W  2 W  2 W 
 
Fig.  5‐10  is  a  schematic  diagram of  the  actuator  II  (‘E‐type’  actuator)  which  is  our  preferred 
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Figure 5­11: Electromagnetic  force on  the membrane embedded permanent magnet as a  function of  the air gap 
δ for the ‘E­type’ cores (DC coil current of 100 mA and 200 mA). 
 

















Items  Moving part  Size  Peak force  Power 
OES LVCM 013‐013‐01 25  Coil  19.8 mm× φ 12.7 mm  0.6 N  1.25 W
H2W NCC 01‐04‐001‐1X 26  Coil  12.7 mm× φ 11.1 mm  0.8 N  1 W 
Beikimco LA 05‐05‐000A 27  Coil  12.7 mm× φ 12.7 mm  0.7 N  1.5 W 
Bicron SD0420N 28  Iron plunger  20 mm×(10 mm×11 mm) 0.2 N  1.1 W 
Planar actuator I  Permanent magnet  9 mm×(20mm×15mm)  0.7 N  2 W 













The  complete micropump  is  composed of  seven PMMA  sheets  or  plates  of  thicknesses  0.25, 
0.375 and 2 mm (see Fig. 5‐12a). Layers 1, 2 and 5 serve as microfluidic channel structures for 
both inlet and outlet. Layers 3 and 4 are specially designed as ball‐stop and ball‐valve seat layers. 
The design principle  and  its microscopic  structure will  be presented  in  Section 5.4.2.  Layers 5 
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and 6 provide  the  active pumping  volume. Layer 7  is  a  support  for  the PDMS membrane with 
integrated magnet. PMMA layers were fabricated either with precision milling tools for the thick 
plates (ball‐valve seat layer 4 and lowest layer 7), or using the powder blasting technique (other 
layers). We have  recently demonstrated  the potential  of  powder  blasting  for  the  realization of 




Figure  5­12:  (a)  Burst  view  of  the  fluidic  structure  of  the micropump  consisting  of  seven  PMMA  layers,  two 
stainless  steel  balls,  and  a  PDMS  magnetic  membrane.  (b)  Photograph  of  the  complete  micropump  system 




During  the  layers  assembly  process,  a  solution  of  triethylene  glycol  dimethacrylate  (Fluka 
Chemie, No. 90412) is spread on the surface of a PMMA sheet before bonding. Stainless steel balls 
(1 mm  in  diameter,  Kellenberg Roll‐  Technik AG,  Oetwil  am  See,  Switzerland)  are  used  as  the 




micropump  system  consisting  of  the  fluidic  PMMA  structure  with  two  types  of  compact 







optimized air gap between  the  coil plane and  the bottom of  the  permanent magnet. Sinusoidal 
excitation  (HP  6827A  Bipolar  Power  supply/Amplifier)  is  employed  to  supply  power  to  the 
electromagnetic  actuator  and  the  frequency  is  triggered  by  a  waveform  generator  (Agilent 
33120A).  De‐ionized  (DI) water  is  chosen  as  base  liquid  to  test  the micropump.  By  taking  the 
experimental  value of  the  repulsive magnetic  force approximately 400 mN at  the optimized air 
gap  and  the  membrane  stiffness  K=800  N/m,  the  average  deflection  of  the  membrane  is 




The  flow  rate‐backpressure  dependence  is  usually  measured  with  a  water‐filled  tube, 
providing  a  hydrostatic  backpressure gHρ (H  the  height  of  the  column  of  liquid)  and  a  digital 
balance is used to record the flow rate as illustrated in Fig. 5‐13. The frequency dependent flow 
rate  at  zero  backpressure  could  be  easily measured  just  by  removing  the  external  hydrostatic 
back‐pressure  and  monitoring  the  mass  difference  at  certain  time  period.  The  maximum 








For  simplicity,  to  evaluate  the ball‐valve  efficiency of  the micropump,  the  external  actuation 
sources are eliminated. The flow rectification ability can be obtained in both forward and reverse 







inset  of  Fig.  5‐14  also  shows  an  optical  photograph  of  the  cross‐section  of  the  micropump 
showing the integrated ball‐valve. The flow rectification ability of the ball valves is evaluated on 
the pump without  any  external  actuation31.  The  flow  rate  is measured under  a  static  pressure 
difference  between  the  inlet  and  the  outlet  of  the micropump  and  is  shown  in  Fig.  5‐14.  The 
forward flow rate of the ball‐valves is approximately proportional to the pressure difference and 
is 12 mL/min at 22.5 kPa (2.25 m H2O). In contrast, the backward flow rate is 0.15 mL/min at 25 











in Fig. 5‐15a with a rms coil actuation current of 70 mA (100 mA/ 2 ) and 140 mA (200 mA/ 2 ) 
for three different actuation structures (A, B, E). The graph indicates for structure A, i.e. actuator I, 
















The results reveal  that  the  two compact planar electromagnetic  actuators are able  to achieve a 
similar excellent pumping performance at the same actuation currents, confirming the essential 





Figure 5­15:  (a)Water  flow  rate of  the ball­valve micropump as a  function of  the actuation  frequency  for  two 




Fig.  5‐16  shows  the  nearly  linear  decrease  of  the  flow  rate  with  backpressure  for  the 
micropump driven by actuator II. Indeed, the flow rate Q  is simply proportional to the pressure 










RLC equivalent circuit, as already shown  in Fig. 2‐3. The RLC equivalent model10, 16, 32, 33  for  the 
volumetric flow rate Q as a function of the pulsation ω is given by Eq. 2‐29 and describes well the 
experimental curves of Fig. 5‐15a. We use the following parameters: Q0 is the maximum flow rate, 

















The normalized dash‐dot  curve  showing  the  frequency dependent  flow  rate  in  Fig.  5‐17 has 
been directly calculated from Table 2‐1. Although only the damping effect of the fluidic channel is 







Beside  the  frequency‐dependent  flow  rate  and  backpressure,  the  pumping 
power 4maxmax QPPpump ⋅= Δ   is  also  an  estimated  parameter  characterizing  the  performance. 
The efficiency of  the micropump  is  expressed as  actuatorpump PP=η accordingly, with Pactuator  the 
power  consumption  of  the  actuator.  As  described  in  the  review  by  D.J.  Laser  et  al.6,  it  is 
instructive  to  compare  our  micropump  system  with  some  previously  reported  reciprocating 




which was actuated by a printed  circuit board  (PCB) microcoil has much  lower efficiency  than 
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Table 5­4: Comparison of the performances between our work and other reciprocating micropumps 








Ball  PDMS  0.8  7.5  0.76%  2500 
Pan 2005 9  Electromagnetic 
(microcoil) 































This work  Electromagnetic  Ball  PMMA‐PDMS  6.8  37  0.052%  11484 
 
In order to further figure out the universal characteristics of micropumps, independent of their 
actuators or valving principles,  as proposed by D.J. Laser et al.6 and A. Doll  38, we calculate  the 
self‐pumping  frequency
pumpV





p = for   
micropumps  in  Table  5‐4  and  the  commercial  ThinXXS  micropump39.  The  self‐pumping 
frequency  and  power  density  are  significant  parameters  referring  to  the  influence  of  pump 
performance  on  size.  As  shown  in  Fig.  5‐18,  due  to  the  relatively  small  packaging  size,  the 
electrostatically actuated micropump36 scores particularly well on aspects of both self‐pumping 
frequency  and  power  density,  making  it  suitable  for  implantable  biomedical  devices.  The 
electromagnetic  actuated  micropump9  limited  by  its  actuator  size  is  less  promising  for  an 
implantable  application,  however,  such  pumps  can  be  used  as  integrated  components  for 
low‐cost portable LOC devices when the total size is the secondary consideration. Our ball‐valve 
micropump  belongs  to  this  category.  The  commercially  available  piezoelectrically  actuated 
micropump ThinXXS2000 exhibits moderate power density, indicating a sound balance between 
the  requirement  for  fluid  dispensing  and mass  fabrication39.  Thermopneumatic micropump  as 
reported by F. Van De Pol et al. 34 tends to produce low flow rates and low pressures relative to 












magnetically  actuated  membrane  with  large  deflection.  The  following  actuation  power  losses 




In  this  chapter, we have  reported a PMMA ball‐valve micropump actuated by  two  types of a 
miniaturized electromagnet. The design and fabrication of the microfluidic device included seven 





6.8 mL/min  for  2 W.  A maximum backpressure  of  20  kPa  and  37  kPa  can  be  achieved  for  an 
actuation power of 500 mW and 2 W, respectively. A similar performance can be attained when 
the the second type of actuator for the micropump was employed. We can finally note from our 
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microfluidic  chamber  structure  in  glass  that  is  assembled with  a  PDMS  elastic  sheet.  The  latter 
comprises two valving membranes and a central pumping chamber actuation membrane, having 
each  an  integrated  permanent  magnet  that  is  magnetically  actuated  by  arc‐shaped  NdFeB 
permanent magnets mounted on the rotation axis of a DC minimotor. The choice of this actuation 
principle  allows  very  low‐voltage  (0.7  V)  and  low  power  (a  few  10  mW)  operation  of  the 
micropump.  For  the  realization,  we  use  affordable  powder  blasting  glass  micropatterning  and 
PDMS molding technologies. A flow rate of 2.4 mL/min and up to 7 kPa backpressure are obtained 







Microfluidics  has  provided  attractive  solutions  for  many  problems  in  chemical  and  biological 
analysis, especially for in‐field use or point‐of‐care testing, for pharmaceutical applications (drug 
discovery)  and  food  quality  analysis2.  Irrespective  of  the  field,  precise  dosing  and  transport  of 
small volumes of fluid are frequently needed. Various types of micropumps have been developed 
for  this  purpose.  A  number  of  actuation  methods,  based  on  electrodynamic,  electro‐osmotic, 




option11,  12.  However,  one  should  notice  that  such  external  electromagnetic  actuator  with  coil 
presents an  issue of heating, which  requires a higher  input power;  thus,  external magnets with 
controllable movement, such as rotation, are highly demanded since it can also provide alternating 
magnetic forces while consume less power13. Reducing the complexity of micropump fabrication is 
also  essential,  when  disposability  and  mass‐fabrication  are  issues  to  be  addressed.  A  planar 
peristaltic pump without complex mechanical moving parts has emerged as a good candidate for 
simple  fabrication,  thereby  increasing  the  reliability of microfluidic  application13, 14. A peristaltic 
pump  consists  of  at  least  three  equivalent pumping  chambers  that  are  sequentially  operated  to 
generate  a  pulsed  flow.  Such  type  of  pump  offers  an  interesting  solution  for  manipulation  of 







acts  as  a  pumping  chamber  like  in  a  displacement  micropump11,  12,  while  the  left  and  right 
chambers act as valves. Here we exploit the peristaltic actuation principle, but we dimension the 
two valving chambers with a smaller depth than that of the central pumping chamber, resulting in 
an  increased backpressure of  the pump15. A PDMS  sheet,  in which  three  cylindrical permanent 
magnets are embedded is adhesively bonded on the top of these chambers. The central magnet has 
a height of 3 mm and its diameter is 3 mm, while the magnets situated on top of the two valving 
chambers  are  2  mm  in  height  and  3  mm  in  diameter.  The  working  principle  of  the  magnetic 
active‐valve micropump  is  illustrated  in  Fig.  6‐1b.  A magnetic  actuator  is  formed  by mounting 
three pairs of arc‐shaped magnets with 2π/3 phase difference on the axis of a minimotor. For easy 
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Inspired  by  the  calculation  of  the  minimum  compression  ratio  for  active‐valve  micropumps 
done by A. Geipel et al.16 and the for micropumps with check valves done by M. Richter et al. 17, we 
have  applied  the  latter  method  to  our  own  active‐valve  micropump.  A  worst  case  during  the 
pumping is corresponding to the situation where a bubble or air cavity is trapped in the liquid flow 






    Fig.  6‐2  is  an  axial‐symmetrical  diagram  of  the  active  valve,  indicating  the  contact 
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angles 1Θ and 2Θ ,  surface  tension LVσ (water‐air  interface)  and  assuming  that  our  valving 
chamber is filled with a residue of water with air bubbles trapped around. Here, we perform the 









))(coscos()(2 −+++= ΘσΘσσΔ                             (6‐1) 
For  our  active‐valve  micropump,  we  have  the  initial  height  h=250  μm,  R=  4  mm,  r=  0.5  mm, 
the LVσ = 0.0725 N/m , the contact angle  1Θ   = 30° of water on glass18, and the contact angle  2Θ = 
105°  on  untreated  bare  PDMS19.  With  these  parameters,  the  minimum  compression  ratio  for 
self‐priming  and  bubble‐tolerant  characteristics  becomes 14.0>ε .  However,  perhaps  it  is  the 
worst case for the pumping. If we assume that the air bubble is only situated at the inlet (radius r) 
and  the  rest  of  the  chamber  is  filled  with  water,  the  calculated  minimum  compression  ratio 





    As  described  above,  in  order  to  realize  the  peristaltic  pumping,  it  is  essential  to  employ  a 
periodic  external  actuation  sequence  on  these  three  membranes.  N.J.  Graf  et  al.20  compared 




is  not  completely  closed.  For  the 90°  signal,  as pressure builds  at  the outlet,  backflow  can occur 
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Fig.  6‐5  illustrates  the  dipole‐like  magnetic  force  exerted  by  the  arc‐shaped  magnets  on  the 
embedded  permanent magnets  of  the  central  actuation  chamber  and  the  in‐  and  outlet  valving 
chambers  during  one  rotation  cycle  of  the minimotor.  This  force  was measured  using  a  digital 










Two  rapid  prototyping  techniques  are  used  for  microfabrication  of  the micropump:  powder 
blasting technology for the glass substrates and a molding method for realisation of the magnetic 
PDMS  membrane.  Affordable  glass  slides  (24  mm  ×  40  mm  ×  0.4  mm,  Manzel,  Braunschweig, 
Germany)  are  used  for  the  micropump  construction.  Powder  blasting,  as  an  attractive 
microfabrication tool for rapid prototyping, is used with the operation parameters listed in Table 
4‐221. The depth of the valving chamber as a function of the powder blasting time is shown in Fig. 
4‐4  in Chapter 4. For our micropump,  the selected depth  for  the microchannels and  the valving 
chambers  is  approximately  250  μm  (deeper  than  our  previous  work  of  180  μm22),  while  the 
central actuation chamber has a depth of 400 μm. After cleaning the etched glass substrates,  the 
two layers are stacked and a high‐temperature fusion bonding process at 655 °C is used to bond 
the  glass  substrates  subjected  to  a  force  of  20‐50  mN11,  and  the  time‐dependent  temperature 
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control is ploted in Fig. 4‐6 in Chapter 4.   
The  PDMS  sheet  with  embedded  permanent  magnets  (Grade  N48,  Maure  Magnetic  SA, 
Grüningen, Switzerland) is realized using a molding technology11, 12, as described in Section 4.2.2 
in Chapter 4. Hereafter the PDMS sheet (two thicknesses ~450 μm and ~600 μm are studied) is 
adhesively  bonded  to  the  glass  using  liquid  PDMS  as  adhesive  layer,  a  method  enabling  easy 
replacement  and experimental  variation23.  The detailed process  flow  can be  found  in  Fig.  4‐9  in 



























Figure 6­7: (a) Experimental  frequency­dependent  flow rate  for two thicknesses of the PDMS sheet (450 μm and 
600 μm). The separation distance d is 1.8 mm. (b) Measured backpressure at various actuation frequencies. 
 
A maximum flow rate of 2.4 mL/min  is achieved at  the  resonance  frequency of ~12 Hz  for a 
sheet thickness of 450 μm, while the flow rate obtained with the 600 μm membrane is 2.3 mL/min 
and  the  resonance  frequency  has  shifted  to ~15 Hz.  The  thicker  membrane  leads  to  a  smaller 
deflection,  when  subjected  to  the  rotating  magnetic  field.  Thus,  the  membrane  capacitance  is 
smaller, leading to the higher resonance frequency. Furthermore, we observe that the active‐valve 
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micropump  is  self‐priming  and  it  works  well,  even  if  there  are  air  bubbles  remaining  in  the 
chambers, thanks to the high compression ratio due to large deformation of the membrane.   
As shown in Fig. 6‐7b, the micropump system is capable of pumping water up to a backpressure 
of 7 kPa at resonance, and  this while  the minimotor only consumes 50 mW. For  the membrane 
thickness  of  600  μm,  due  to  the  larger  operational  separation  distance  between  the 
membrane‐integrated  magnets  and  rotating  magnetic  assembly,  the  magnetic  interaction  is 
reduced,  and,  hence,  the  power  consumption  at  resonance  is  only  30  mW.  By  changing  the 
separation  distance  d  between  the  actuator  and  micropump  to  1.6  mm,  the  flow  rate  and 




As expected  for a  reciprocating micropump,  the  relation between  flow rate  and backpressure 








    Due  to  the  working  principle  of  the  six‐sequence  actuation  method  for  a  peristaltic‐like 
micropump, the backflow effect arising from the operation will affect its performance. Therefore, 








Figure  6­9:  Flow  video  images  of  the  active­valve micropump with  a  PDMS  sheet  thickness  of  450  μm, when 





A numerical  simulation of our active‐valve micropump, based on  a  lumped RLC  circuit model, 




membranes.  For  simplicity,  the  actuation  signals  Uvalve  and  Uactuation  are  modeled  as  sinusoidal 





a  fluidic  resistance  that  is different whether  the membrane deflects  in  the upward or downward 
direction. Constant resistances Ractuation or Rvalve are set as adjustable parameters for the membrane 
downward  position.  Zero  resistance  is  selected  when  the  PDMS  membrane  deflects  upwards, 
Forward flow Backflow
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because  the  increased volume of  the chamber  leads  to a  strongly decreased  flow resistance. The 





Figure 6­10: Equivalent circuit diagram of  the active­valve micropump. The RLC­circuit  for  the  indicated block, 








































































The numerical  result  at  different  actuation  frequencies  is  plotted  by  the  dashed  curve  in  Fig. 
6‐11, whereby  the maximum  flow  rate  is  set  to  the  experimental  value  at  resonance.  The  only 
fitting parameters  are Ractuation= 4.5× 109 N  s/ m5 and Rvalve1/ Rvalve2= 6.9 × 1010 N  s/ m5, which 











The criteria  for choosing a micropump for  laboratory use are:  low‐cost, easy‐to‐make,  tunable 
flow rate, high backpressure, low power consumption as well as self‐pumping frequency. Table 6‐3 
summarizes  the  performance  of  our  magnetic  active‐valve  micropump  with  peristaltic 
micropumps previously reported in literature. Jeong et al. proposed a thermopneumatic peristaltic 
micropump  in  glass  by  using  a  deformable  PDMS  layer  and  demonstrated  a  flow  rate  of  0.022 
mL/min9.  Piezoelectric  and  light‐weight  piezo‐composite  actuators  (LIPCAs)  were  used  in 
peristaltic  micropumps  made,  either  by  cleanroom  processing  involving  silicon,  or  by  molding 
PDMS  microstructures15,  27.  Due  to  the  smaller  size  of  the  valving  chambers  in  the  work  of  F. 
Goldschmidtböing  et al.15,  the micropump backpressure  can  be  as  high  as  40  kPa, which  is  the 
highest  value  reported  so  far.  Owing  to  the  very  small  design  and  packing  size  of  the  F. 
Goldschmidtböing’s micropump  (400 mm3),  its  self‐pumping  frequency  (Qmax/Vpump)  amounts  to 
0.06 1/s, a value 30 times higher than factor for our micropump. Though the PDMS micropump 
driven  by  LIPCAs  enables  fast  prototyping  and  low  power  consumption  (45  mW),  its  low 
backpressure  limits  its  application  27.  The  work  by  T.  Pan  et  al.13  is  similar  to  our  active‐valve 
micropump,  since  it  also used permanent magnets  for  actuation, which  result  in  relatively  large 
packaging  size  (2000  mm3).  However,  due  to  its  three‐phase  actuator  design,  backflow  effects 
result in a low flow rate and backpressure and its self‐pumping frequency is much lower than our 
system, only 1/10.   
As  we  have  already  mentioned  in  Chapter  5,  the  self‐pumping  frequency  is  a  significant 
parameter to judge the pumps’ appropriate application. From the comparison, we could easily say 
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the micropumps using piezoelectric  actuators  own particular  advantages  for  implantable devices 
due  to  their  extremely  compact  size,  while  the micropumps with  magnetic  actuations  could  be 
integrated merely in certain applications where low operation voltage is a priority.   
Therefore,  from  this  table,  it  is  easy  to  point  out  that  our magnetic  active‐valve micropump 


















F. Goldschmidtböing 15  Six‐phase piezoelectric    Silicon  1.4 
mL/min 
40 kPa  NA 



















backpressure up  to 7 kPa and a  flow rate of 2.4 mL/min, making  it a promising component  for 





principle  allowed  very  low‐voltage  (0.7  V)  and  low  power  (a  few  10  mW)  operation  of  the 
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1  M.  Shen,  S.  Walter,  M.A.M.  Gijs,  Monolithic  micro‐direct  methanol  fuel  cell  in  polydimethylsiloxane  with 
microfluidic channel‐integrated Nafion strip. Journal of Power Sources, 2009, 193, 761‐765) 
 
Abstract: We demonstrate a monolithic polymer electrolyte membrane  fuel  cell by  integrating a 
narrow (200 μm) Nafion strip in a molded PDMS structure. We propose two designs, based on two 
200 μm‐wide  and  two 80 μm‐wide  parallel microfluidic  channels,  sandwiching  the Nafion  strip, 
respectively. Clamping the PDMS/ Nafion assembly with a glass chip that has catalyst‐covered Au 
electrodes, results  in a  leak‐tight  fuel cell with stable electrical output. Using 1 M CH3OH in 0.5 M 
H2SO4 solution as fuel in the anodic channel, we compare the performance of (I) O2‐saturated 0.5 
M H2SO4 and (II) 0.01 M H2O2  in 0.5 M H2SO4 oxidant solutions  in the cathodic channel. For the 
200  μm  channel  width,  the  fuel  cell  has  a  maximum  power  density  of  0.5  mW/cm2  and  1.5 
mW/cm2 at room temperature, for oxidant I and II, respectively, with fuel and oxidant flow rates in 
the 50‐160 μL/min range. A maximum power density of 3.0 mW/cm2 is obtained, using oxidant II 






Microfabricated  liquid  fuel  cells  are  of  increasing  interest  for  high‐energy  density  portable 
applications2‐4. Fuel cells operating on liquid fuel, like methanol, allow a simple system design and 
low temperature operation. The overall performance of a  fuel cell  is a very sensitive  function of 





fuel  and  oxidant  flow  chambers3‐7.  In  a  monolithic  fuel  cell  design,  the  anodic  and  cathodic 
channels are realized in the same substrate, which allows easy prototyping. Monolithic designs can 









chemical  resistance15.  Figs.  7‐1a  and  7‐1b  are  schematic  oblique  and  side  views  of  the  planar 
micro−DMFC, respectively. The device is based on three components: a PDMS chip with patterned 
microchannels,  a  narrow  Nafion  strip  and  a  float  glass  substrate  with  catalytic  electrodes.  This 
planar  structure  allows  the  protons  generated  at  the  anode  to  be  transferred  to  the  cathode, 
without requiring a complex MEA. As illustrated in Fig. 7‐1c, the individual microfluidic channels 













75 oC for 2 h, after which the PDMS chip with  integrated guiding channel  is peeled off  from the 
mold.  (3)  Using  a metallic  shadow mask, we  deposit  a  100  nm  thick Au  electrode  using  a  5  nm 
chromium adhesion layer (Auto 306 Resistance evaporation system, Edwards, Crawley, UK) on a 





an  airbrush  (Evolution  Two  in  One,  Harder  &  Steenbeck,  Norderstedt,  Germany)  onto  the  Au 
electrode,  forming  the  anode  of  the μ−DMFC. A  similar  procedure  is  applied  for  depositing  Pt/C 
catalyst on the cathode. The catalyst loading on the electrode is ~2 mg/cm2. (5) A Nafion strip is cut 
from  a  larger  Nafion  117 membrane  (thickness  175  μm,  DuPont)  by  in  house‐made  adjustable 













The performance of  the planar micro−DMFC  is assessed at  room temperature and ambient 
pressure. The  fuel  (1 M CH3OH/ 0.5 M H2SO4)  is  fed  to  the anodic microfluidic channel and the 
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The  standard  potential  for  direct  hydrogen  peroxide  reduction,  reaction  Eq.  7‐2‐i,  is  more 
positive than found for most other oxidizers (e.g. oxygen or permanganate), therefore potentially 
establishing  a  higher  electromotive  force  for  fuel  cell  operation.  However,  the  oxidation  of 
peroxide to oxygen, reaction Eq. 7‐2‐ii, is facile on Pt, and occurs together with reaction Eq. 7‐2‐i. 





and  aluminium  foil  as  current  collectors.  The  top  and  cross‐sectional  views  of  the  Nafion 
strip‐integrated PDMS chip are depicted in Figs. 7‐3a and 7‐3b, respectively. The guiding channel 





Figure  7­3:  Photographs  of  (a)  top  view  and  (b)  cross­sectional  view  of  the  PDMS microfluidic  channels with 








fuel  and 80‐160 μL/min  flow rates  for  the oxidant. For Chip B,  the  smaller microfluidic  channel 
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flow  rate  of  oxidant  results  in  a  better  refreshment  of  the  oxidant  solution  and,  thus,  a  higher 
limiting current and power density. This is related to the low dissolubility of oxygen in the oxidant 
solution  (1.2  mmol/kg  at  ambient  pressure  and  temperature)17.  Using  oxidant  II  considerably 
enhances the maximum power density to 1.5 mW/cm2, which is nearly 3 times higher than when 





A higher  limiting current and power density  is obtained for a higher oxidant flow rate, while  the 
fuel  flow  rate  is  not  critical  for  the  performance.  This  points  to  the  oxidant  reaction  being 
performance‐limiting for the micro−DMFC18. Crossover of methanol through the Nafion strip from 
the anodic microfluidic channel can reduce the oxidant concentration near the cathode19, an effect 








Figure 7­4:  (a) Polarization and power density  curves of a micro­DMFC using oxidant  I and  II  for Chip A. Each 














of  the  oxidant  solution.  This means  that  for  chip  B,  oxidant  depletion  effects  near  the  electrode 
surface  are  less  important.  Furthermore,  as  indicated  in  the  numerical work  of  F.  Chen  et al.22, 
























Figure 7­6:  (a) Polarization and power density curves of a micro­DMFC using oxidant  III  in Chip B  for different 





One  can  easily  notice  that,  by  increasing  the  concentration  of  H2O2  in  the  oxidant,  both  the 
maximum power density and limiting current density are significantly  improved,  indicating the 































patterned Nafion  resin8  is, despite  the use of different  fuel and oxidant,  two magnitudes smaller 
than  our  device.  The  reported  power  density  of  0.8  mW/cm2  generated  from  a  silicon‐based 
micro‐DMFC 9 is a factor 1.5 smaller than our Chip B (results not shown), when operating with the 
same oxidant I, but for higher fuel concentration (2 M CH3OH/ 0.5 M H2SO4). We checked that, by 
increasing  the  concentration of H2O2  in 0.5 M sulfuric acid  to 0.1 mol/L,  an even higher output 
power density of 5 mW/cm2 and a limiting current density of 43 mA/cm2 is achieved for our Chip 
B. In this experiment, fuel (1 M CH3OH/0.5 M H2SO4) and oxidant (0.5 M H2SO4/0.1 M H2O2) are 












oxidant  flow rates  in  the 50‐160 μL/min range. A maximum power density of 3.0 mW/cm2 was 
obtained  for  the  chip of 80 μm‐wide  channel,  using oxidant  II with higher oxidizing power. Our 
results  indicated  the  important  role  of  the  oxidant  concentration  in  the  cathodic  microfluidic 
channel,  and  the  advantage  a  higher  velocity  has  in  reducing  oxidant  depletion  effects  near  the 
electrodes.  In  future, we  intend to explore an alternative PDMS stamping  technology  to bond the 
Nafion‐integrated PDMS chip  to  the glass chip using a  liquid PDMS bonding  layer23,  leading  to a 
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cut  from  a  commercial membrane  and  is  integrated  in  a molded  PDMS microfluidic  structure 
using a guiding channel. Mechanically clamping the PDMS/Nafion assembly with a glass substrate 
results  in  a  rapid  prototypable,  leak‐tight  and  easily  disposable  device.  Our  device 
preconcentrates  negatively‐charged  fluorescent  proteins  located  at  the  anodic  microfluidic 
compartment side of the Nafion strip within a few minutes and up to a concentration factor of 104. 
Moreover, we present  a numerical  study of  the preconcentration  effect  by  solving  the  coupled 
Poisson,  Nernst‐Planck  and  Navier‐Stokes  equations  for  our  type  of  device,  which  provides 
insight into the mechanism of preconcentration. The electrical  field across the ion‐permselective 





combination  with  the  electroosmotic  flow  in  the  opposite  direction,  which  originates  from  the 
fixed charges on the channel walls and the induced space charge near the membrane, provides the 
basis for the preconcentration of the negative biomolecules. 




Microfluidic  devices  have  many  potential  advantages  over  larger  size  biomedical  analysis 
systems,  for  example,  they  enable  integration  of multiple  biochemical  processing  steps  onto  a 
single monolithic device2, 3. Applications, like biomolecule purification, accumulation, separation, 
reaction,  as  well  as  amplification  have  already  been  demonstrated  on  a  miniaturized  scale4‐7. 
Micro‐scale  separation devices  often  can  only  analyze  a  small  fraction of  the  available  sample, 
which  can  pose  a  limit  to  the  overall  detection  sensitivity,  especially  for  the  detection  of 
low‐concentration  species.  In  proteomics,  this  problem  is  aggravated  by  the  fact  that  targeted 
tracer  molecules,  for  example,  cytokines  and  biomarkers,  are  present  only  in  very  low 
concentrations (nM‐pM range). Furthermore, no amplification technique exists for proteins and 
peptides, such as  the polymerase chain reaction (PCR)  for nucleic acids. Thus, a high‐efficiency 
protein  preconcentrator  able  to  purify  low  concentration  biomarkers  from  microliter  sample 
volumes is extremely useful for  implementation of high‐sensitivity diagnosis  in the microfluidic 
chip format8.   
There  are  many  techniques  available  for  sample  preconcentration  in  microfluidic  devices. 
These  include  field‐amplified  sample  stacking9,  isotachophoresis10,  isoelectric  focusing11,  12, 
chromatographic trapping13, 14, electrokinetic trapping15‐27, temperature‐gradient focusing 28, etc.. 
Electrokinetic trapping is particularly interesting, as it can be used for any charged biomolecule, 
and  allows  the  use  of  simple  fluid  handling  protocols.  However,  it  generally  calls  for  specially 
fabricated  nanoporous  membranes15‐17,  21,  24,  29,  30  or  nanofluidic  channels7,  18,  19,  22,  23,  31.  Using 
advanced  microfabrication  techniques,  the  group  of  J.  Han19,  23  proposed  a  high‐efficiency 
nanofluidic  channel‐based  preconcentrator  demonstrating  a  million‐fold  concentration  of 
charged  proteins.  Kim  et  al.20  successfully  concentrated  FITC‐bovine  serum  albumin  (BSA)  by 
utilizing  spontaneously  formed  nanochannels  at  a  bonded  PDMS‐glass  interface.  Though 
cumbersome fabrication steps were avoided in this device, an extreme control of the PDMS‐glass 
bonding  operation  was  required.  Alternatively,  nanoporous  polymer  membranes  were  in  situ 
formed inside microchannels, thereby avoiding complex clean room nanofabrication processes15, 
17, 29, 30. In situ polymerization on‐chip allows easy variation of chemical composition and surface 
charge  of  the  nanoporous  material,  but  may  require  the  application  of  dedicated  washing 
procedures and can result in a lack of control of the nanoporosity, when compared to optimized 
commercial  ion‐exchange  membrane  fabrication  processes.  Recent  work  using  commercially 
available  ion‐exchange  membranes  (Nafion  115)  for  the  electrokinetic  capture  of  micron‐size 
beads  in  a  microfluidic  channel  was  reported  by  U.  Lindberg  et  al.32.  Nafion  is  a  highly 
ion‐permselective  membrane  normally  used  in  proton  exchange  membrane  fuel  cells33‐35. 



















definition  of  voltages  applied  to  the  reservoirs  during  operation.  The  zoom  shows  in more  details  the  guiding 
channel for embedding the Nafion strip that separates the sample from buffer channels.   
 
The  electrical  field  across  the  ion‐permselective  Nafion  generates  concentration  polarization 
(CP),  i.e.  ion‐depletion  at  the  anodic  side  and  ion‐enrichment  at  the  cathodic  side,  with  a  local 
excess  of mobile  positive  ions  in  the  depleted  CP  zone,  very  close  to  the membrane,  inducing  a 
non‐equilibrium  EDL.  The  voltage  difference  (VH­VL)  imposed  over  the  anodic  compartment  is 
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used  to  generate  the  electrophoretic  flow  velocity  of  the  negative  tracer  biomolecules.  This,  in 
combination  with  the  electroosmotic  flow  (EOF)  induced  by  the  fixed  charges  on  the  anodic 











size  is  1‐3  nm  according  to  different  literature  reports35,37,38.  The  fixed  volume  charge 
concentration of the Nafion membrane is around ‐1200 mol/m3 38. 1×Phosphate Buffered Saline 
(PBS)  (10  mM,  pH=7.4)  solution  was  prepared  by  diluting  10×PBS  concentrate  solution 
purchased  from  Sigma‐Aldrich  Chemie  GmbH  (Buchs,  Switzerland)  .  The  PBS‐Tween  (PBST) 
solution  (pH=7.4) was prepared by mixing 0.5% v/v Tween‐20  (Sigma‐Aldrich) with 1×PBS. A 
PBS‐BSA 1% solution was obtained by diluting 1% (w/v) BSA (Sigma‐Aldrich) in 1×PBS. DI water 














support  sheets  (3  mm  thickness),  enabling  leakage‐free  functioning.  The  preconcentrator  chip 
was  finalized  by  placing  four  Pt  wires  as  electrodes  into  the  four  fluidic  reservoirs.  The 











For  preconditioning,  any  impurities  in  both  the  sample  and  buffer  channels  were  first 
removed  by  introducing  PBST  solution  into  the  channels  using  syringes.  Then,  1×PBS  buffer 
solution was  loaded  into the buffer channel, while  the sample channel was  filled with PBS‐BSA 
1% solution for blocking the non‐specific binding of the AF‐BSA molecules on the channel walls. 
After  5 min,  the  latter  solution was  replaced  by  1×PBS  solution.  Finally,  the  AF‐BSA  in  1×PBS 
solution was loaded into the sample channel with various concentrations (60 pM‐ 60 nM).   
To  activate  the  electrokinetic  migration  of  the  protein,  first,  the  Pt  electrodes  in  the  two 
reservoirs of the buffer channel were connected to zero potential; at the same time, a bias voltage 
VL  and  VH  was  applied  across  the  sample  channel  through  the  other  two  Pt  electrodes. 
Fluorescence micrographs of the microchannel region juxtaposing the Nafion strip were captured 
using  an  Axiovert  S100  (Zeiss)  inverted  microscope  equipped  with  a  CCD  camera 
ORCA‐C4742‐95ER  (Hamamatsu,  Shizuoka  Pref.,  Japan).  The  microscopy  is  equipped  with  a 
mercury short arc lamp HBO (Osram) and the appropriate filter set for Alexa Fluor® 647 (red). 





The  most  significant  experimental  parameters  involved  in  the  preconcentration  are  the 





exposed  to  a  voltage  difference  of  10  V  over  the  anodic  compartment  (VH =  15 V, VL =  5  V).  A 
fluorescence spot becomes visible in the lower right part of the sample channel, the intensity of 








To  quantify  the  preconcentration  factor,  we  measured  the  fluorescence  intensity  of  the 
preconcentrated plug as a function of time for three different AF‐BSA initial concentrations (60 
pM, 6 nM, and 60 nM). Each experimental data point and error bar shown in Fig. 8‐4 corresponds 
to  the  average  fluorescence  intensity  and  variance,  respectively,  corresponding  to  a  sampling 
area  of  16  pixels  around  the  maximum.  In  the  case  of  the  6  nM  AF‐BSA  concentration,  the 
















AF‐BSA  concentrations.  One  should  note  that  our  preconcentration  voltages  are  of  the  lowest 
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In general,  the electrokinetic motion of  charged molecules  in a microfluidic  channel  is  at  the 
basis  of  transport,  separation,  and  enrichment  of  ionic  species  via  the  complex  interplay  of  i) 
electrophoresis of the positive and negative ions of the background electrolyte, ii) electrophoresis 
of  the  tracer  biomolecules,  and  iii)  electro‐osmosis  of  the  background  electrolyte  driven  by  the 
charge imbalance in the EDL close to a solid‐liquid interface15, 22, 29, 41.  In this section, we start by 






move  away  from  the  anodic  interface  towards  the  anode,  but  their  local  withdrawal  cannot  be 
compensated  by  the  few  co‐ions  which  actually  remain  inside  the  membrane  due  to  its 
cation‐selectivity  (co‐ion  exclusion).  Thus,  the  co‐ion  concentration  decreases  locally  in  the 
solution  adjacent  to  the  anodic  interface  and  so  does  the  counterion  concentration  to maintain 
local  electroneutrality.  At  the  opposite,  that  is,  cathodic  interface  where  counterions  leave  the 
membrane  the  electrolyte  concentration  correspondingly  increases.  This  cathodic  diffusion 
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boundary  layer  results  in  an  enriched CP  zone.  For  a negatively  charged membrane  (i.e. Nafion 
117),  the positive  ions enter  the membrane  towards  the cathode  and get depleted  in  the anodic 
compartment in the vicinity of the membrane. To maintain charge neutrality, also the negative ion 
concentration  increases/decreases  in  the  cathodic/anodic  compartment  close  to  the membrane. 




with  a  proper  description  of  the  momentum  transfer  of  the  fluid,  as  expressed  by  the 











∂ φ                           (8‐1) 




gradient  ( )∇ ic t and an electrical field φ−∇=E .   









ρφ                                                 (8‐2) 















i                           (8‐3) 
where p∇ =0  indicates  the absence of external hydrostatic pressure, ρ  and μ are  the density and 
viscosity  of  the  water‐based  fluid.  The  Navier‐Stokes  equation  should  be  employed  with  the 
electrical body force term to incorporate the interaction between the local electrical field and ion 
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concentration gradients, as indicated in the third term on the right in Eq. 8‐3. 
The  coupled  equations  above  suggest  that  solving  the  mathematical  model  of  a 
preconcentration system is highly complex, and that a numerical method is essential to provide a 
physical  explanation  of  the  phenomena  that  are  at  the  basis  of  the  preconcentration  effect. 
Numerical modeling  of  preconcentration  systems has been done before,  leading  to  a  theoretical 
understanding of the interplay of CP and electro‐osmotic flow effects. However, the full numerical 
solution  of  Eqs.  8‐1,  8‐2,  8‐3  requires  an  extremely  fine mesh  (a  few  nanometers)  to  correctly 
describe  EDL‐based  effects,  which  is  the  reason  why mostly  micron‐scale  fluidic  systems were 
simulated,  in order to stay within computational resource limitations. We have used the software 









i. The  Brinkman  equation  for  the  porous  medium  (for  example,  the  Nafion  membrane)  in 
absence  of  external  hydrostatic  pressure  was  adopted  for  describing  the  flow  inside  the 
membrane, taking into account the electrical body force from the mobile ions 46: 


















                                      (8‐4)
 
where  0<εp<1  is
  the  porosity  and  κ the  permeability  of  the  membrane,  respectively.  The 
correction  factor  n  originates  from  the  reduced  velocity  due  to  the  electric  double  layer 
overlap effect within the pores; we used a value n = 0.1 in our simulations15, 47, 48. 
ii. Because  of  the  existence  of  the  EDL  due  to  the  fixed  charge  on  the  interface  between  the 
microchannel  and  electrolyte  solution,  EOF  of  the  first  kind  is  generated  by  applying  an 
electrical  field  over  the  microchannel.  However,  in  the  small  region  close  to  the 








effective  velocity  slip  of  the  liquid  at  the  microchannel  walls  based  on  the  thin  EDL 
assumption. The slip velocity is given by the Helmholtz‐Smoluchowski formula41, 49, 50, 
tEOF Eu st μ
εζ−=1                                                         (8‐5) 
where  Et  is  the  tangential  electrical  field  just  outside  the  double  layer,  ε  and  μ  are  the 
permittivity  and viscosity of  the  liquid  (both assumed constant),  and  ζ  is  the  zeta potential. 
This approach permits avoiding the use of a very fine mesh to resolve EDL based effects in the 
anodic microchannel. Since the EOF of the first kind is implemented into the model in form of 
the  boundary  slip,  the  fixed  surface  charge  on  the  microchannel  walls  are  no  longer 
considered 51. 
iii. Another assumption is that we did not consider separate concentrations of the negative tracer 
biomolecules,  as,  due  to  the  concentrations  used,  the  former  have  little  impact  on  the  CP 
phenomena and flow velocity, even in the preconcentrated state. 
Eqs.  8‐1,  8‐2,  8‐3  and  8‐4  were  solved  using  the  following  boundary  conditions:  for  the 
Nernst‐Planck  equation,  the  ion  flux  normal  to  the  microchannel  walls  is  zero  and  the  ion 
concentrations  at  the  four  edges  are  kept  constant;  for  the  Poisson  equation,  fixed  electrical 
potentials are assumed at the four edges of the microchannel: 5 V and 15 V are applied on the left 
and  right  edges  of  the  anodic  compartment,  respectively,  while  the  two  edges  of  the  cathodic 
compartment are connected to the ground. Slip boundary conditions are assumed on the channel 
walls  for  the  fluid velocities  in  the Navier‐Stokes equation,  these values being obtained  from Eq. 
8‐5.  External  pressure  is  assumed  to  be  zero  at  all  edges.  The  other  parameters  used  in  the 
calculation are  listed  in Table 8‐1. We performed the simulation by assuming  that  the current  is 





locally  forms  in  the  anodic  compartment  close  to  the membrane,  the Debye  length  dramatically 
increases there, in favor of even better numerical solution accuracy. Solving the coupled equations 
proved  to  be  a  highly  non‐trivial  task  and  a  convergent  solution  was  reached 


















both within  the  ion‐selective membrane and at  the  anodic  and  cathodic  compartment  side. The 
calculation was done along the solid line of the insert shown in the lower‐left corner of the figure, 
after  application  of  the  external  voltage  (VL =  5  V, VH = 15 V)  during  1 min,  7 min  and  15 min, 
respectively. The concentration of cations  in the membrane  is higher than that of the anions for 
the three cases, which is a direct consequence of the permselectivity of the membrane. Moreover, 




Figure  8­6:  (a)  Distributions  for  monovalent  positive  (full  lines)  and  negative  (dashed  curves)  ions  of  the 
background electrolyte after application of the external voltage (VL=5 V, VH=15 V) during 1 min, 7 min and 15 min, 
respectively. The calculation is done along the solid line shown in the insert at the lower­left. (b) Zoom on the ion 









also  results  in  a  redistribution  of  local  electrical  potential  and  field.  This  type  of  behavior  is  in 
agreement with  the  experimental measurement  of  the  local  potential  distribution  in  the  anodic 
compartment of a nanochannel‐ based preconcentration device18. 
Fig.  8‐7a  shows  the  simulated  streamlines  of  the  fluid  in  the  anodic  compartment  and 
membrane area,  after  application of  the external  voltage  (VL=5 V, VH=15 V) during 15 min. The 
normalized  arrows  indicate  the  flow  direction.  The  tangential  component  of  the  electrical  field 
originating from the potential difference (VL‐VH) across the anodic compartment provides the local 
driving force on the space charge of the EDL near the membrane, inducing the EOF of the second 




field maximum,  inducing  an  enhanced  electrophoretic  velocity  on  the  negatively  charged  tracer 
biomolecules18. This leads to repulsion of the latter from this region. Thanks to the delicate balance 
between  the  electrophoretic  and  electro‐osmotic  driving  forces,  the  negatively  charged  tracer 
molecules  will  be  stacked  just  right  of  the  field  maximum  in  the  anodic  compartment,  as 
experimentally  observed  in  Fig.  8‐3.  Moreover,  the  topology  of  the  experimental  zone  of 
concentration is indicating the presence of vortex‐like structures indeed. Fig. 8‐7c  is a plot of the 










generation  of  the  fluid  velocity  in  the  preconcentration  device,  while  the  EOF  induced  by  the 
nanopores of the membrane is found to be two orders of magnitude smaller than the fluid velocity 
in the microchannel, and hence does not significantly contribute.   





















Ref.  Filter material  Detection level  Enrichment factor (Time)  Voltage (VL VH) 










5×104    (5 min)  25 V      50 V 
23  Nanochannel  rGFP (33 fM)  107 (40 min)  5 V        10 V 
24  Nanofissures  FITC‐DSA (100 pM)  103‐105 (<10 min)  80 V      80 V 
This work  Nafion 117 strip  AF‐BSA (60 pM)  2×104 (7 min)  5 V        15 V 
 
First of  all, our novel device  is  attractive  thanks  to  the  straightforward use of  the  commercial 
membrane,  which  avoids  complex  or  in  situ  micro‐  and  nano‐fabrication.  Second,  our  limit  of 












are  able  to  achieve  a  preconcentration  factor  of  103‐104  for  various  concentrations  of  AF‐BSA 
within 10 min. Our device is capable to reach a sensitivity as  low as 60 pM for AF‐BSA detection, 




the  limit  of  detection  of  prostate  specific  antigen was  decreased  to  a  few  pg/mL,  two  orders  of 
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magnitude  lower  than  the  result  obtained when no preconcentration device was used.  In  future, 
this  type of microfluidic preconcentration devices may be essential  to providing miniaturization, 
automatized  handling  and may  offer  new  analytical  possibilities  for  proteomic  applications  on 
single cells.   
We also have numerically solved the electrokinetic model consisting of four coupled equations, 
i.e.  the  Poisson,  Nernst‐Planck  (two  equations  for  the  two  buffer  ions),  and  the  Navier‐Stokes 
equation (incorporated with continuity equation), which provided key insight into the mechanism 




the  combined  EOF  of  the  first  and  the  second  kind  of  the  bulk  fluid  is  responsible  for  the 
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The microfluidic  devices  realized using  rapid  prototyping  processes  presented  in  this  thesis 
are  of  particular  interest  for  LOC  applications.  Micropumps,  owing  to  their  significance  for 
biomedical analysis related to their controlled dispensing rate, have been extensively studied in 
the thesis. The second type of microfluidic device that is designed and fabricated in this thesis is a 
micro‐direct  methanol  fuel  cell,  in  which  a  specially  designed  guiding  channel  allows  us  to 




two  types  of  planar  actuator:  (I)  a  compact  electromagnetic  actuator  and  (II)  a  cylindrical 
electromagnetic actuator, whose geometries were optimized by  the  finite element method. The 
microfluidic  structure  is  composed  of  seven  PMMA  sheets  or  plates  as well  as  an  elastomeric 
membrane  that  are  microfabricated  by  simple  powder  blasting  and  molding  technologies, 
respectively. For example, the water flow rate for the ball‐valve micropump actuated by the first 
electromagnet  is as high as 3.6 mL/min and 6.8 mL/min at 500 mW and 2 W actuation power, 
respectively.  The  backpressure  amounts  nearly  to  40  kPa  at  2  W.  Thanks  to  the  improved 
electromagnetic actuators, our micropump system has been considerably  improved  in terms of 
miniaturization and efficiency compared with previous work.   
Operating  micropump  at  low  power  consumption  is  highly  demanded,  and  thus  we  have 







the  micropump  resonance  frequency  of  around  12  Hz,  making  it  very  promising  for  LOC 
integration.   
    As miniaturized power source, a microfluidic direct methanol  fuel cell with embedded Nafion 
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strip  has  been  demonstrated  by  integrating  a  narrow Nafion  strip  in  a molded  PDMS  structure. 
Clamping  the  PDMS/  Nafion  assembly  with  the  catalysts  functionalized  glass  chip  results  in  a 
leak‐tight  fuel cell with stable electrical output. Furthermore, not only  the channel geometry but 
also different  types of oxidants,  important parameters  for  the  fuel cell’s performance, have been 
studied. A maximum power density of 3.0 mW/cm2 has been obtained, using H2O2 based oxidant 
for a chip with a 80 μm‐wide channel, due  to an  improved design that  reduces oxidant  and  fuel 
depletion effects near the electrodes.   
Finally, a simple microfluidic device for protein preconcentration based on the electrokinetic 
trapping  principle  has  been  proposed.  It  comprises  a  narrow Nafion  strip  that was  simply  cut 
from a commercial membrane and is integrated in a molded PDMS microfluidic structure using a 
guiding channel. By using a similar assembly method as for the  fuel cell, we are able to obtain a 
leak‐tight  and  easily  disposable  device.  It  enables  preconcentration  of  negatively‐charged 
fluorescent  proteins  located  at  the  anodic  microfluidic  compartment  side  of  the  Nafion  strip 
within a few minutes and up to a concentration factor of 104. Moreover, a numerical study of the 
preconcentration  effect  by  solving  the  coupled  Poisson,  Nernst‐Planck  and  Navier‐Stokes 





been  investigated  in  the  thesis,  batch  production  and  control  of  cost  require  adaption  of  the 
laboratory‐based microfabrication tools to an industrial environment. This could be carried out 
in the following ways: 
1. Build  a  powder  blasting machine with multiple  nozzle  jets, which  provide  a  large working 
area, enabling parallel micromachining of large substrates at the same time.   
2. For our PDMS chips, we have  controlled  the geometrical parameters using a  spin‐coater or 
using  a  blade  to  remove  the  excess  PDMS,  which  is  less  applicable  for  mass  production. 




method,  such  as  based  on  a  sliding machine  for  cutting  tissue  slides  could  be  investigated. 
















Fuel  cell: Despite  the  fact  that  the micro‐DMFC  developed  in  the  thesis  exhibits  a  competitive 
performance,  when  compared  with  literature  results,  it  still  needs  further  efforts  towards 
commercialization.   








3. Optimizing  the catalysts  loading as well as varying  the width of Nafion strip should also be 
topics of further study. 
 






2. Although  we  have  carried  out  some  characterization  of  the  device,  it  is  not  enough  to 
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synthesize counter­cut nanosized giant electrorheological fluid material 
1. Project management: organize meetings and coordinate activities for group members     
2. Write technical reports and give presentations   
Languages 
? Fluent in English   
? Basic knowledge of French 
Technical computational skills 
? Model: COMSOL Multiphysics(7 years), ANSYS(1years), MATLAB(10 years), Simulink(10 years) 
? Design: SolidWorks(4 years), Labview(2 years), C++(3 years), VB(2 years) 
Award and Scholarship   
? Chinese government award for outstanding self‐financed student abroad (2009) 
? Second‐class and third‐class graduates award at Fudan University (2004‐2005)   
? 3rd award in “Jiangsu undergraduates technique and innovation competition” (2002)   
? First‐class and second‐class awards during undergraduate period (1999‐2003)   
 
 
 
